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Introduction Générale
Les ceintures de soutien lombaire sont des dispositifs médicaux destinés au traite-
ment des lombalgies communes subaigües et chroniques. Ces ceintures sont majoritaire-
ment fabriquées en série. En France, leur remboursement est essentiellement lié à un
cahier des charges technique auxquelles elles doivent répondre.
La lombalgie est une douleur de la partie lombaire du rachis. La lombalgie commune
a une origine mécanique. Elle est à différencier des formes dites symptomatiques
de lombalgie, avec une étiologie inflammatoire, infectieuse ou tumorale. La physio-
pathologie des lombalgies communes est le plus souvent rapportée à une lésion des
différentes structures : disques intervertébraux, articulations, corps vertébraux, muscles,
avec souvent un contexte dégénératif du rachis. Il est possible de distinguer trois types
de lombalgies suivant la durée d’évolution : la lombalgie aigüe avec une douleur durant
quelques heures ou quelques jours ; la lombalgie subaigüe avec une douleur durant
plusieurs jours ou par épisodes itératifs sur plusieurs mois ; la lombalgie chronique avec
une douleur durant de manière continue depuis au moins trois mois. Les lombalgies
chroniques représentent de 5 à 10% des lombalgies.
Les modes d’action mécanique et physiopathologique précis des ceintures de soutien
lombaire restent mal compris. L’objectif principal de cette thèse est de contribuer à mieux
préciser ce mode d’action mécanique des ceintures lombaires. Il est supposé que l’action
mécanique principale provient de la pression appliquée sur l’abdomen et ainsi de la
variation dans le sens d’une diminution des pressions dans les disques intervertébraux.
Dans cette thèse, différentes études ont permis de caractériser la pression appliquée sur
le tronc et de lier cette mesure aux variations de pression abdominale et intervertébrale
et à la posture rachidienne.
La caractérisation des ceintures de soutien lombaire étant faite par la liaison entre
leur action mécanique sur le corps humain, elle relève de la biomécanique. Cette science
multidisciplinaire vise à appliquer les concepts de la mécanique aux sciences du vivant.
Cette science a une origine remontant à la Renaissance. Leonard de Vinci (1452-1519),
Galilée (1564-1642), Descartes (1596-1650) et Giovanni Alfonso Borelli (1608-1679) sont
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certainement les premiers biomécaniciens de part leurs études sur l’os ou encore le
mouvement humain. Néanmoins, ce n’est qu’au XXe siècle que la biomécanique est
devenue une science moderne avec des applications en médecine du sport, en transport,
en conception de dispositifs médicaux, en robotique, ...
Ce projet de recherche, de part sa nature multidisciplinaire, a été réalisé dans le cadre
d’une collaboration tripartite :
• la société Thuasne, qui conçoit, fabrique et vend des dispositifs médicaux princi-
palement constitués de tissus, ayant financé cette thèse,
• l’Ecole des Mines de Saint-Etienne, école d’ingénieurs généralistes, qui apporte
la gestion et les connaissances mécaniques à ce projet, grâce à ses études sur les
tissus mous entre autres,
• le Laboratoire de Physiologie de l’Exercice (LPE) et le service de médecine physique
et de réadaptation au CHU de Saint-Etienne, qui ont permis de bien inscrire ce
travail dans le contexte médical de part les connaissances et applications cliniques.
Le premier chapitre est consacré à une revue de la littérature sur les problématiques
médicale, technique et industrielle de ce projet. Après une description anatomique du
rachis et du tronc humain, la lombalgie et ses traitements, sera décrite dans une seconde
partie. Les outils techniques utilisés au cours de cette thèse seront ensuite détaillés afin
d’expliciter leurs choix dans ce projet. La description de ces outils se divise en trois
parties : les essais mécaniques sur les tissus médicaux, les mesures expérimentales de
champs telles que la mesure de pression ou de déformation, la modélisation géométrique
et par éléments finis du tronc.
Le deuxième chapitre est consacré au développement d’outils expérimentaux mé-
caniques. Ces outils composés de tests de traction mécanique et de mesures optiques
de la déformation permettent d’évaluer la pression appliquée sur le tronc humain sans
ajouter de capteurs interférant sur la mesure. Ils permettent également de caractériser
les propriétés mécaniques des ceintures de soutien lombaire et des tissus les consti-
tuant ainsi que de relier les propriétés mécaniques spécifiques des tissus aux propriétés
mécaniques des ceintures dans leur ensemble.
Les chapitres 3, 4 et 5 décrivent les différentes étapes de développement, de valida-
tion et d’application d’une étude clinique. Le chapitre 3 est consacré à la caractérisation
des matrices de capteurs de pression piezoresistifs afin d’analyser la justesse de leur
mesure. Le chapitre 4 se rapporte au développement d’une étude préclinique permet-
tant la mise au point de la méthode de mesure sur un sujet sain et une validation un
échantillon de quinze sujets sains volontaires. Le chapitre 5 correspond à la réalisation
de l’étude clinique sur quinze sujets lombalgiques chroniques.
2
Le chapitre 6 décrit une étude numérique développé au cours de ce travail afin
de lier la pression appliquée sur le tronc par les ceintures de soutien lombaire avec la
variation de pression abdominale et intradiscale. Cette étude numérique est une étude
paramétrique à partir d’un modèle simplifié du tronc. Elle pourrait être utilisée pour le
développement numérique de ceinture de soutien lombaire.
Cette thèse se terminera par une discussion générale et une conclusion générale
comprenant une synthèse des résultats et une analyse générale, ainsi que les limites et
les perspectives ouvertes par cette étude.
Cette thèse a été entièrement financé par la société
Thuasne dans le cadre d’une thèse CIFRE
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1 Contexte clinique et biomécanique
Ce premier chapitre constitue une analyse générale, dans le cadre de la thèse, de revue de la
littérature. Il se décompose en quatre parties : une partie sur l’anatomie du tronc et la lombalgie
; une partie sur la caractérisation mécanique des textiles médicaux ; une partie sur la mesure
expérimentale de pression et de déformation ; une partie sur la modélisation géométrique et par
éléments finis du tronc. La cinquième partie justifie et décrit le sujet de recherche et identifie les
objectifs.
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1.1 Contexte
1.1.1 Anatomie générale du tronc
L’anatomie générale du rachis est décrite d’après Gosling et al. (2003); Tortora and
Derrickson (2008).
1.1.1.1 Les plans anatomiques
La description du corps humain se fait suivant trois plans (voir figure 1.1) :
• Le plan frontal (aussi appelé plan coronal) : il correspond à une coupe virtuelle
avant / arrière du corps.
• Le plan sagittal : il correspond à une coupe virtuelle droite / gauche du corps.
• Le plan transverse : il correspond à une coupe virtuelle haut / bas du corps.
Figure 1.1 – Représentation des plans anatomiques (fr.wikipedia.org, domaine public,
téléchargé le 18/08/11)
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1.1.1.2 Le rachis
Le rachis, plus communément appelé colonne vertébrale, est la structure osseuse
postérieure du tronc. Constitué de l’empilement de vertèbres et de disques inter-
vertébraux, il a trois rôles :
• Statique : il permet de se tenir debout en position verticale.
• Dynamique : les vertèbres sont articulées entre elles. Cette mobilité est activée par
les muscles fléchisseurs et extenseurs du tronc.
• Protecteur : le canal rachidien ou vertébral forme une coque protectrice de la
moelle épinière.
Le rachis (voir figure 1.2) se compose de plusieurs segments : cervical (7 vertèbres),
thoracique (12 vertèbres), lombaire (5 vertèbres), le sacrum et le coccyx. Rectiligne
dans le plan anatomique frontal, il présente des courbures physiologiques dans le plan
sagittal : la lordose cervicale (≈ 30 ˚), la cyphose thoracique (≈ 40 ˚), la lordose lombaire
(≈ 50 ˚), et la cyphose sacrée. On appelle cyphose toute courbure rachidienne dans le
plan sagittal à convexité postérieure et lordose toute courbure rachidienne dans le plan
sagittal à convexité antérieure. Ces incurvations augmentent la solidité, la résistance, la
stabilité et l’élasticité de la colonne.
Figure 1.2 – Le rachis et ses segments (Gray’s Anatomy 1918, domaine public)
8
1.1. Contexte
1.1.1.3 Les vertèbres
La vertèbre a une forme qui varie en fonction de sa position dans le rachis. Néan-
moins, sa composition de base est la même (voir figure 1.3).
Elle se compose d’une partie antérieure pseudo-cylindrique appelée corps vertébral
et d’une partie postérieure associant :
• une apophyse épineuse postérieure, que l’on peut sentir en touchant le dos, à la
surface de la peau,
• des apophyses transverses latérales, permettant la liaison avec les côtes dans la
partie thoracique,
• des apophyses supérieures et inférieures, aussi appelées facettes articulaires, con-
tribuant à l’articulation entre vertèbres.
Les différentes composantes de la partie postérieure forment une cavité, appelée
foramen ou trou vertébral, permettant la protection de la moelle épinière. Le corps
vertébral assure la liaison mécanique et la transmission des efforts par l’intermédiaire
du disque intervertébral.
Figure 1.3 – Vertèbre thoracique typique (Gray’s Anatomy 1918, domaine public)
1.1.1.4 Les disques intervertébraux
Le disque intervertébral est un fibro-cartilage, assez schématiquement, divisé en
deux parties (voir figure 1.4) :
• un noyau central ou nucleus pulposus gélatineux, composant très hydraté (88%
d’eau) et incompressible en forme de sphère,
• une partie sphérique ou annulus fibrosus composée de lamelles de cartilages
fibreux concentriques.
Le disque a un rôle “d’amortisseur” qui peut supporter les pressions importantes
que reçoivent les vertèbres en transformant les efforts verticaux en efforts radiaux et en
les répartissant de façon homogène.
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Figure 1.4 – Représentation schématique du disque intervertébral
1.1.1.5 Le système ligamentaire
L’ensemble osseux est soutenu par un appareil ligamentaire vertébral qui assure la
stabilité et la limitation des mouvements entre deux vertèbres et pour tout l’ensemble, et
contribue à rigidifier la colonne vertébrale afin de mieux répartir les charges transmises.
Quatre grands types de ligaments intervertébraux existent (voir figure 1.5) :
• les ligaments communs antérieur et postérieur : ce sont de larges bandes fibreuses
qui s’étendent sur la face antérieure et postérieure du corps vertébral tout le long
de la colonne. Ces ligaments freinent l’extension pour l’antérieur et la flexion pour
le postérieur du rachis, d’où le nom de ligaments freins.
• les ligaments jaunes : ils relient les lamelles de deux vertèbres successives. Ils ont
un rôle protecteur du canal rachidien, qu’ils assurent par leur élasticité, épaisseur
et résistance.
• les ligaments intertransversaires : ils relient les apophyses transverses et jouent un
rôle de frein dans les mouvements d’inclinaison latérale et de rotation.
• les ligaments inter-épineux : ce sont des cloisons latérales qui comblent l’intervalle
séparant deux apophyses épineuses voisines et qui sont prolongées par le ligament
sur-épineux. Ils sont très résistants mécaniquement et sont des freins puissants de
la flexion. Ils contribuent efficacement à diminuer les pressions intra-discales dans
la flexion et évitent l’écrasement des disques.
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Figure 1.5 – Système ligamentaire entourant le rachis
1.1.1.6 Le thorax
Le thorax correspond à la partie supérieure du tronc. Il est délimité par le diaphragme
et la cage thoracique. La cage thoracique est maintenue par le système ligamentaire. Elle
est formée du sternum, de cartilages costaux et de côtes (voir figure 1.6). Le sternum
est un os plat et allongé centré sur la portion antérieure de la cage thoracique. Les côtes
sont des os plats, allongés et à profil multi-courbé. Il y a douze paires de côtes situées
sur le segment thoracique. Enfin, le cartilage costal relie l’extrémité antérieure des côtes
au sternum.
Le thorax accueille le pharynx, le larynx, la trachée, les bronches et les poumons,
qui font parties de l’appareil respiratoire, ainsi que le cœur. La figure 1.7 représente
l’anatomie du thorax.
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Figure 1.6 – Vue postérieure de la cage thoracique (Gray’s Anatomy 1918, domaine public)
Figure 1.7 – Anatomie du thorax (Gray’s Anatomy 1918, domaine public)
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1.1.1.7 L’abdomen
L’abdomen (voir figure 1.8) est la partie inférieure du tronc. Il est limité par le
diaphragme en haut, le bassin en bas, la colonne vertébrale en arrière et la paroi abdomi-
nale en avant et latéralement. L’abdomen comprend essentiellement les organes digestifs
: le foie, la vésicule, l’estomac, les intestins et la rate. L’abdomen contient également
une partie de l’appareil urinaire : les deux reins, la vessie, l’urètre et les uretères, et les
organes génitaux.
Figure 1.8 – Anatomie de l’abdomen (Gray’s Anatomy 1918, domaine public)
1.1.2 La lombalgie
1.1.2.1 Définition et données épidémiologiques
La lombalgie définit une douleur de la région lombaire. La lombalgie commune
a une origine mécanique et est à différencier des formes dites symptomatiques, ayant
une étiologie inflammatoire, infectieuse ou tumorale. La physiopathologie est le plus
souvent rapportée à une lésion des différentes structures : disques intervertébraux,
articulations, corps vertébraux, muscles, avec souvent un contexte dégénératif du rachis
(Goupille et al., 2000; Malik and Joseph, 2007; Parmar et al., 2004; Peng et al., 2006;
Poiraudeau et al., 2004; Preuss and Fung, 2005; Turgut et al., 2008).
Au cours de cette étude, seule la lombalgie commune est prise en considération.
On distingue, selon la durée d’évolution, la lombalgie aigüe avec une douleur durant
quelques heures ou quelques jours ; la lombalgie subaigüe avec une douleur durant
plusieurs jours ou par épisodes itératifs sur plusieurs mois (Stucki and Waldburger,
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2001) ; la lombalgie chronique se définissant par une douleur continue depuis au moins
trois mois. Les lombalgies chroniques représentent de 5 à 10% des lombalgies (Petit
Le Manac’h et al., 2011; Stucki and Waldburger, 2001).
La lombalgie touche 50% de la population en un an (Fassier, 2011). 15,4% des
hommes et 18,9% des femmes ont eu une douleur de plus de 30 jours en un an. La
tranche d’âge des 30-44 ans est la moins touchée. 7 à 8% de la population des 30-64 ans
ont une lombalgie invalidante (Fassier, 2011).
La lombalgie a des enjeux économiques et sociétaux, du fait du nombre important
de personnes nécessitant des soins pour cette pathologie chaque année et des arrêts de
travail qu’elle engendre (Fassier, 2011; Krismer and van Tulder, 2007). Selon diverses
enquêtes dans les pays européens, la lombalgie engendre des dépenses équivalent à
environ 2% du PIB par an (Fassier, 2011). En ce qui concerne les enjeux sociétaux, il
existe un lien entre le niveau d’études et la survenue d’une lombalgie (Fassier, 2011). La
lombalgie toucherait principalement des populations peu qualifiées, ce qui engendre
des pertes d’emploi fréquentes pour invalidité (Leclerc et al., 2009).
1.1.2.2 Les facteurs de risque
Il est important de distinguer deux types de facteurs de risque : les facteurs de risque
de survenue d’une lombalgie et les facteurs de risque de passage à la chronicité.
Les risques de survenue d’une lombalgie sont les efforts physiques intensifs ou
répétés, l’activité professionnelle (port de charge, position de travail, ...), des troubles
statiques du rachis ou des facteurs familiaux (Heneweer et al., 2011; Lin et al., 2011).
Les facteurs de risque de passage à la chronicité sont nombreux. Il y a des facteurs
médicaux et démographiques (antécédents médicaux, état général de santé, ...), des
caractéristiques cliniques de la lombalgie (durée et intensité de la douleur, incapacité
fonctionnelle, présence de névralgie sciatique, ...), des caractéristiques psychologiques
du patient (acceptation de la douleur, dépression, ...), des facteurs socio-culturels (statut
social, niveau d’études, loisirs, travaux ménagers, ...) et des facteurs professionnels
(psychosociaux : satisfaction de l’emploi, revenu ... et physiques : qualification, amé-
nagement des postes, ...) (Coudeyre and Ratinaud, 2011; Fayad et al., 2004; Nguyen
et al., 2009; Poiraudeau et al., 2004). Il est important de dépister ces facteurs de risques
de chronicisation afin d’adapter le suivi de ces personnes, notamment lors d’épisodes
aigus itératifs.
1.1.2.3 La prévention
Il existe deux types de prévention de la lombalgie : la prévention primaire qui est
une prévention de survenue d’une lombalgie, et une prévention secondaire qui est une
prévention du passage à une lombalgie chronique ou à la récidive.
La prévention primaire s’appuie sur des recommandations européennes pour la prise
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en charge des patients souffrant de lombalgies aigüe et subaigüe (Estrade, 2010; Henrotin,
2010). Elle passe entre autres par des études sur la position dans les environnements
de travail aussi bien sur une chaine de production que dans des bureaux. Elle passe
également par le port de soutien ou maintien lombaire lors de la réalisation d’exercices
intensifs ou à répétitions.
La prévention secondaire se fait par un suivi médical régulier des patients ayant
un fort risque de passage à la chronicité (Coudeyre and Ratinaud, 2011). Elle se fait
également par le port de soutien ou de maintien lombaire (Ammendolia et al., 2005).
1.1.2.4 Les traitements
Les traitements sont variés et ne sont toujours pas très bien codifiés dans la lombal-
gie chronique. Ils dépendent de nombreux facteurs, dont la cause de la douleur, mais
semblent aussi conditionnés par le comportement du médecin traitant ou du patient
(Widerstrom et al., 2012). De ce fait, l’analyse et les revues de la littérature ne permettent
pas d’aboutir à des préconisations très claires. Il est proposé des traitements médica-
menteux (avec diverses formes d’administration), des traitements chirurgicaux, des
traitements physiques et de rééducation, des techniques de manipulations vertébrales,
le port d’orthèses. En 2000, des recommandations de la Haute Autorité de Santé ont été
proposées. En raison des faiblesses méthodologiques des études disponibles analysées
(nombreuses études avec des méthodologies variées et des populations non homogènes),
ces recommandations restent des propositions destinées à aider un professionnel de
santé à prendre en charge un patient lombalgique.
Pour ce travail, nous nous sommes proposés de faire un état des lieux, non exhaustif,
de la littérature des différents traitements possibles (voir Annexe A).
Une lombalgie aigüe ou subaigüe peut avoir une origine lésionnelle (dégénérescence
des disques intervertébraux, lésions musculaires, lésions articulaires, ...) et peut être
traitée par la prise de médicaments tels que les analgésiques, anti-inflammatoires ou
éventuellement myorelaxants (Rozenberg, 2001). Si la lésion est plus importante, avec
survenue d’une hernie discale avec radiculalgie rebelle aux traitements médicaux, une
chirurgie peut être nécessaire (Bratton, 1999). Parfois de la rééducation ou une restaura-
tion fonctionnelle est secondairement préconisée (Beaudreuil et al., 2010; Bouton et al.,
2008; Donskoff, 2011; Poiraudeau et al., 2001).
Lorsque la lombalgie devient chronique, la douleur ne provient plus nécessairement
de la seule origine lésionnelle mais est souvent multifactorielle. Le patient va diminuer
voire arrêter son activité physique (profession, sport, jardinage, ...) avec retentissement
physique plus global (enraidissement, perte de force musculaire, ...), psychologique
(troubles du sommeil, asthénie, anxiété, dépression) et socio-profesionnel. Il est alors
préconisé une approche multidisciplinaire (médecin, psychologue, kinésithérapie, assis-
tante sociale, ...) et un suivi médical régulier (Demoulin et al., 2010; Hill and Fritz, 2011;
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Martin-Mattera et al., 2010).
1.1.3 Les orthèses lombaires
1.1.3.1 Généralités
Les orthèses lombaires sont des appareillages ou dispositifs médicaux fabriqués
de série ou en sur-mesure. Selon leurs caractéristiques techniques, elles peuvent être
souples ou, au contraire, rigides, selon la pathologie qu’elles vont traiter. Elles sont, dans
la majorité des cas, pris en charge plus ou moins intégralement par la sécurité sociale ou
les mutuelles, en France. Pour se faire, elles obéissent à une nomenclature, la Liste des
Produits et Prestations Remboursées (LPPR).
Actuellement, il existe peu d’études concernant l’utilisation des orthèses lombaires.
Ces études concernent des populations hétérogènes, et analysent diverses catégories
d’orthèses souvent avec des appellations différentes et selon des méthodologies variées.
En outre, lors de ces études, les orthèses lombaires sont associées à d’autres traitements
(Calmels and Fayolle-Minon, 1996; Jellema et al., 2001; van Poppel et al., 2000, 2004;
van Tulder et al., 2006, 2004). Cependant, un certain mode d’action des orthèses ont été
répertoriés.
1.1.3.2 Mode d’action
Biomécanique : Les orthèses lombaires engendrent une limitation des amplitudes
de façon segmentaire (immobilisation plus importante des segments hauts) et globale
(diminution des mouvements extrêmes, surtout lors d’une inclinaison latérale) (Axels-
son et al., 1992; Calmels and Fayolle-Minon, 1996; Fidler and Plasmans, 1983; Grew
and Deane, 1982; Lantz and Schultz, 1986a,b; McGill et al., 1990). Elles diminuent
également les contraintes discales avec une baisse de 25% lors d’une contention lombo-
sacrée semi-rigide par exemple. Néanmoins, les résultats sont variables. Effectivement,
l’augmentation de la pression abdominale n’induit pas à elle seule la baisse de pression
discale (Andersson and Ortengren, 1974; McGill et al., 1990; Nachemson and Mor-
ris, 1964). En outre, l’effet des orthèses lombaires sur les contraintes dans les corps
vertébraux sont très variables et dépendent fortement des personnes (Rohlmann et al.,
2013). Les orthèses lombaires n’ont, par contre, aucun effet négatif sur la force mus-
culaire (Alaranta and Hurri, 1988; Cholewicki et al., 1999; Fayolle-Minon and Calmels,
2008; Kawaguchi et al., 2002; Lantz and Schultz, 1986a,b; Pfeifer et al., 2001; Reyna
et al., 1995; Warren et al., 2001; Waters and Morris, 1970). Enfin, elles permettent une
correction posturale (Cholewicki et al., 2006; Dalichau and Scheele, 2000; Pfeifer et al.,
2001; Thoumie et al., 1998).
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Physiopathologie et clinique : Les orthèses lombaires ont des effets sur la douleur
et l’inflammation en limitant la mobilité et par effet thermique (Calmels et al., 2009;
Million et al., 1981; Valle-Jones et al., 1992; Willner, 1985). Les orthèses lombaires ont
également un effet sur l’activité neuro-musculaire et proprioceptive ainsi que des effets
décontracturants (Holmström and Moritz, 1992; Kawaguchi et al., 2002).
Fonctionnel : Les orthèses lombaires permettent une amélioration des activités de la
vie quotidienne et engendrent un bénéfice économique en diminuant la consommation
de médicaments, et ainsi un certain risque de complications iatrogènes (Calmels et al.,
2009; Valle-Jones et al., 1992).
1.1.3.3 Types d’orthèses
Deux grands types d’orthèses sont distingués : des ceintures médico-chirurgicales
(petit appareillage) et des corsets orthopédiques sur mesure et moulage (grand appareil-
lage).
Les ceintures médico-chirurgicales représentent une grande variété de dispositifs
depuis les bandes ceintures et ceintures de soutien lombaire (CSL), des ceintures de
soutien ou maintien abdominal (CMA), les ceintures de maintien lombaire (CML) et lom-
baire renforcé (CMLR) jusqu’aux corsets d’immobilisation vertébrale (CIV) de différents
types.
Les CSL sont des orthèses de série qui sont préconisées pour un port discontinu ou
temporaire. Ces orthèses se composent de 4 baleines rigides dans le dos et un renfort
abdominal en deux parties sur le ventre. La figure 1.9 représente quelques modèles de
CSL.
Figure 1.9 – Exemple de ceintures de soutien lombaire : a. Ceinture Thuasne Lombacross
Activity R©, b. Ceinture Thuasne Lombatech R©, c. Ceinture Thuasne Lombacross R©
(www.thuasne.fr, téléchargé le 20/03/14)
Les CMA, sur mesure ou sur moulage, sont généralement utilisées dans le cas de
maintien post-partum ou postopératoire de l’abdomen. Ces orthèses peuvent aussi
être utilisées pour le maintien de paroi pathologique (post-chirurgie viscérale, hernie,
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faiblesse de la paroi par exemple).
Les CML sont des orthèses sur mesure, mais sans moulage. Elles sont composées
de parties dorsales et abdominales en tissu non extensible. Ces orthèses s’étendent
du sacrum aux vertèbres thoraciques T12 ou T9. Il existe également des ceintures de
maintien lombaire renforcées qui comportent un nombre supplémentaire de renforts.
Les CIV sont également des orthèses sur mesure, sans moulage. Elles sont fabriquées
en tissu inextensible renforcé. Elles s’étendent du sacrum aux vertèbres thoraciques T6,
T9 ou T12. Ces orthèses ont une armature rigide.
Les corsets dits de grand appareillage sont réalisés à partir d’un moulage et sur
ordonnance spécifique. La réalisation de ces moulages nécessite une entente préalable
établie par l’applicateur orthésiste et la caisse de remboursement. Les prescripteurs
privilégiés de ce type d’orthèses sont les rhumatologues, les chirurgiens orthopédistes,
les neurochirurgiens et les médecins de médecine physique et de réadaptation.
En France, le remboursement de ces orthèses est conditionné au respect d’un cahier
des charges technique LPPR. Par exemple, les ceintures de soutien lombaire doivent
respecter les caractéristiques suivantes : “Ceinture de soutien lombaire en tissu élastique
d’une force supérieure à 350 cN par centimètre à 30% d’allongement, avec dos doublé
comportant quatre ressorts en acier de 24 mm de large au dos et de deux ressorts souples
devant, recouverts de peau naturelle ou synthétique. La fermeture est réglable.”
Le choix du type d’orthèses dépend des effets thérapeutiques recherchés (immo-
bilisation stricte ou relative, rappel de posture, antalgie, chaleur et éventuellement la
correction statique recherchée), des caractéristiques techniques (série, mesures simples
ou moulage), du morphotype du patient, de la durée du port et du rapport coût/bénéfi-
ce.
1.1.3.4 Indications thérapeutiques
Les orthèses lombaires rigides ou souples sont préconisées dans le cas de lombalgies
communes ou de pathologies inflammatoires telle qu’une spondylarthrite ankylosante,
selon la phase évolutive de la maladie, la nécessité de reprendre des activités ou encore
les effets attendus.
En ce qui concerne les pathologies traumatiques (fracture, tassement ostéoporotique,
...) ou infectieuses (spondylodiscite), des orthèses rigides sur moulage sont préconisées
en première intention. Le traitement par orthèses rigides sera relayé par un autre type
d’orthèses.
Les seules contre-indications de ce type de dispositif sont l’intolérance cutanée ou
des troubles digestifs.
L’indication la plus commune des orthèses rigides ou souples, est la lombalgie
chronique. Les CSL sont très fréquemment prescrites et utilisées. Elles ont un effet
préventif et curatif et plus particulièrement des effets antalgiques, proprioceptifs, mé-
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caniques et éducatifs. Le choix de l’orthèse dépend des activités et du confort des
patients. Les orthèses sont portées de façon intermittente au cours de la journée ou de
manière continue la journée sur une courte période. Ces orthèses permettent d’aider à
la reprise des activités tout en n’ayant pas d’effets délétères sur le muscle et la proprio-
ception.
1.2 Caractérisation mécanique des textiles médicaux
1.2.1 Les différents types de textiles
Un textile est obtenu à partir de trois types de technique : le tissage, le tricotage et
le non-tissé. Le tissage est un croisement régulier de deux fils. Ces fils sont soit sur la
longueur du textile et sont nommés fils de chaîne, soit sur la largeur du textile et sont
nommés fils de trame. Le textile ainsi obtenu est nommé tissu (voir figure 1.10.
Figure 1.10 – Schéma d’un tissu
Le tricotage est une méthode s’appuyant sur l’entrelacement de mailles. Cette
méthode permet d’obtenir des tricots. L’entrelacement de mailles peut être différent ce
qui permet d’obtenir différents tricots.
Les textiles non-tissés sont formés par des fibres entrelacées plus ou moins aléatoire-
ment, afin de former une nappe, aussi appelée voile de fibres. La fabrication de ces fibres
est possible grâce aux opérations techniques suivantes : fabrication par voie sèche, voie
humide, aérodynamique ou fondue. Une opération de consolidation est obligatoire afin
de fixer les fibres entre elles.
Dans cette étude, seuls des textiles de type “tissu” seront étudiés.
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1.2.2 Les textiles médicaux
Les textiles sont très utilisés dans le domaine médical. Il est possible de distinguer
deux types de textiles médicaux suivant leurs utilisations à la surface ou à l’intérieur
du corps. Les textiles médicaux utilisés dans le corps, nommés textiles médicaux
internes par la suite, peuvent soit faire partie d’un dispositif médical interne, soit être
un élément de substitution d’une partie du corps humain. Par exemple, les implants
cardiaques (Chitsaz et al., 2013), les oxygénérateurs de sang (Pacella et al., 2011), les
poumons artificiels (Pacella et al., 2011), les stents (McGarry et al., 2004) et les implants
de paroi artificielle (Ulrich et al., 2012) sont constitués en partie de textiles. Les textiles
peuvent également être utilisés comme des substituants pour le cartilage (Moutos
et al., 2010), l’os (Su et al., 2012), les vaisseaux sanguins (Bergmeister et al., 2013) et
les ligaments (Gloy et al., 2013). Les textiles médicaux utilisées à la surface du corps,
nommés dispositifs médicaux externes par la suite, sont utilisés dans le domaine de
l’orthopédie traumatologique (Calmels et al., 2009), de la circulation veineuse (Dubuis
et al., 2012b) ou de la dermatologie (Wiegand et al., 2013).
De manière générale, que le textile ne soit qu’une partie du dispositif médical
ou le constitue complètement, que le dispositif médical soit interne ou externe, les
propriétés mécaniques du textile sont importantes. Ces propriétés mécaniques doivent
se rapprocher de celles des tissus vivants qu’ils remplacent ou ont une influence sur le
traitement engendré par les dispositifs médicaux.
1.2.3 Les essais mécaniques
Les principales propriétés mécaniques des tissus sont caractérisées par les paramètres
mécaniques suivants : la masse surfacique du tissu, les coefficients de Poisson et la
rigidité en traction, de cisaillement, en flexion et en torsion dans les sens trame et chaine.
Pour déterminer ces caractéristiques, un large panel d’essais mécaniques existe, certains
étant normés. Seuls quelques essais seront présentés. Ils sont décrits d’après Taibi (2001).
1.2.3.1 Essai de traction
Cet essai mécanique permet d’obtenir la courbe force-allongement caractéristique
d’un tissu. Pour cela un échantillon de tissu est mis sous tension par une traction avec
une vitesse d’accroissement de contrainte constante ou avec une vitesse de déformation
constante. Le tissu est une structure surfacique, anisotrope et discontinue, avec des
propriétés force-allongement différentes d’un sens à un autre. Pour l’évaluation du
tissu, il faut donc au moins effectuer des mesures dans les deux directions orthogonales,
chaine et trame.
Différents essais de traction existent suivant le nombre de directions de traction. Les
essais de traction les plus courants sont uniaxiaux ou biaxiaux.
Lors d’un essai de traction uniaxiale, l’échantillon est soumis à une tension dans une
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Figure 1.11 – Machine de traction uniaxiale conventionnelle
seule direction. La figure 1.11 représente une machine de traction uniaxiale convention-
nelle. La force est mesurée pour chaque allongement de l’échantillon, ce qui permet
d’obtenir une courbe force-allongement caractéristique du tissu. Il est alors possible
de calculer le module élastique dans la direction de traction à l’aide de la loi de Hooke.
L’allure de la courbe force-allongement de traction du tissu est donnée en figure 1.12.
L’essai de traction uniaxiale dans un sens donné provoque une rétroaction dans le
sens perpendiculaire à l’échantillon. Elle peut provoquer des cisaillements à l’endroit
de la jonction de l’éprouvette et de la pince. Pour éviter ce problème, l’échantillon doit
avoir une longueur au minimum deux fois plus grande que sa largeur. Le coefficient de
Poisson est le rapport de la contraction transversale par la dilatation longitudinale (voir
figure 1.13).
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Figure 1.12 – Courbe typique d’un essai de traction sur tissu
Figure 1.13 – Dilatation de l’échantillon au cours de l’essai
Un essai de traction biaxiale consiste en la mise sous tension d’un échantillon dans
deux directions simultanément. Un schéma de principe est donné en figure 1.14. La
vitesse de traction suivant les deux directions peut être différente, ce qui permet de
produire un large spectre de sollicitations. Les trois cas de sollicitations possibles sont
donnés pour d1 < d2, d1 = d2 et d2 < d1 avec d1 le déplacement dans un sens et d2 le
déplacement dans le sens perpendiculaire. Si d1 = d2, la traction est biaxiale avec des
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déplacements uniformes suivant les deux directions de traction.
Figure 1.14 – Schéma de principe d’un essai de traction biaxiale
1.2.3.2 Essai de cisaillement
D’après Hearle et al. (1969), il existe deux catégories de cisaillement :
• Le cisaillement simple, fréquemment rencontré, se produit lorsqu’un objet de
forme carrée ou rectangulaire se déforme parallèlement par rapport à deux côtés
opposés (voir figure 1.15).
• le cisaillement pur se produit lorsqu’un objet de forme carrée soumis à une sollici-
tation de traction suivant la diagonale, garde la même surface avec une variation
de ces angles (voir figure 1.16).
Les premiers essais de cisaillement ont été réalisés à l’aide d’un dynamomètre
conventionnel (Morner and Eeg-Olofsson, 1957). Par la suite, des dispositifs de mesure
spécifiques aux essais de cisaillement ont été développés pour remédier aux problèmes
de flambement et améliorer la modélisation de ce type de test (Behre, 1961; Cusick,
1961; Grosberg and Park, 1966; Kawabata et al., 1973; Spivak, 1966). Un appareil de
cisaillement a été conçu afin de pouvoir s’adapter au test de traction standard (Cusick,
1961). La figure 1.17 représente un exemple de courbe force-angle de cisaillement.
L’essai est effectué afin de tracer cette courbe à partir du point A jusqu’au point A
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Figure 1.15 – Principe du cisaillement simple
Figure 1.16 – Principe du cisaillement pur
Figure 1.17 – Exemple de courbe force-angle de cisaillement
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de nouveau. Un effet d’hystérésis apparait. Il correspond à l’énergie dissipée pour
compenser les forces de friction existantes à l’intersection de la chaine et de la trame.
Ces forces de friction s’opposent à la force de cisaillement appliquée.
1.2.3.3 Essai de flexion
La flexion décrit la capacité de résistance à la déformation sous une sollicitation nor-
male à la surface du tissu. D’après le genre de sollicitation, deux sortes de déformations
sont à distinguer : une unidirectionnelle et une multidirectionnelle. Les méthodes utili-
sées pour évaluer la propriété de flexion unidirectionnelle sont la méthode coulissante,
la méthode en forme de “rond”, en forme de “poire” et celle en forme de “cœur”. La
seule méthode utilisée pour évaluer la propriété de flexion multidirectionnelle est la
méthode de drapé.
La méthode coulissante : Les premières expérimentations sur la flexion ont été effec-
tuées par Peirce (1930). Il a développé un appareil de mesure de la rigidité de flexion du
tissu, nommé flexiomètre. Cet appareil est schématisé sur la figure 1.18. Le principe de
mesure est le suivant :
• Une bande de tissu est placée sur la partie horizontale de l’appareil.
• Il faut faire glisser cette bande en dehors du support jusqu’à ce que son extrémité
libre intercepte une ligne oblique de référence d’inclinaison θ .
• La longueur L de tombée de tissu est alors notée.
Figure 1.18 – Schéma de principe du flexiomètre
La rigidité de flexion a été déterminée empiriquement par l’équation 1.1 (Peirce,
1930):
G =
ML3cos(θ/2)
8.tanθ
(1.1)
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avec G = la rigidité à la flexion du tissu, M = la masse surfacique, L = la longueur de
tombée de tissu et θ = l’angle entre le plan incliné et le plan horizontal.
La longueur de flexion est donnée par l’équation 1.2 :
C = L.
cos(θ/2)
8.tanθ
1/3
(1.2)
où C est la longueur de flexion.
Une autre expression possible de la rigidité à la flexion est la suivante 1.3 (Wei, 1989)
:
G =
ML3cosθ
8θ
(1.3)
La méthode de la boucle suspendue : Lorsqu’un tissu est trop souple, il n’est pas
possible d’obtenir la rigidité à la flexion par la méthode coulissante. La solution utilisée
est alors la méthode de la boucle suspendue. Cette méthode consiste à former une
boucle avec un échantillon de tissu de longueur L soumis à son propre poids. Les
boucles peuvent être de forme ronde, en poire ou en cœur (voir figure 1.19). La longueur
théorique l0 que le tissu devrait faire une fois suspendu a été calculée pour ces trois
formes (Peirce, 1930). La flexibilité du tissu est importante quand la longueur de flexion
l’est également. La longueur de flexion C est, suivant la forme de la boucle, donnée par
les équations suivantes 1.4, 1.5 et 1.6 :
• pour une boucle ronde,
l0 = 0, 3183L θ = 157× l − l0l0 C = 0, 133 f (θ)) (1.4)
• pour une boucle en forme de “poire”,
l0 = 0, 4243L θ = 504, 5× l − l0l0 C = 0, 133
f (θ))
cos(0, 87θ)
(1.5)
• pour une boucle en forme de “cœur”,
l0 = 0, 1337L θ = 32, 85× l − l0l0 C = l0 f (θ)) (1.6)
avec l0 = la longueur théorique de la boucle, l = la longueur mesurée de la boucle,
θ = l’angle de flexion en degré et C = la longueur de flexion.
f (θ) = (
cosθ
tanθ
)(1/3) (1.7)
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Figure 1.19 – Différentes formes de boucles suspendues
θ et C sont identiques à ceux définis par la méthode coulissante. La comparaison de
ces paramètres pour les différents tissus est donc possibles.
La méthode de drapé : Le drapé décrit la façon dont un tissu tombe sous son propre
poids, sur un objet rigide. Il existe essentiellement deux sortes d’appareils de mesure du
drapé d’un tissu :
• le drape-o-meter : cet appareil est illustré sur la figure 1.20. La mesure de la
flexibilité à l’aide de cet appareil se fait en accrochant un échantillon de tissu de
longueur L sur la moitié du support rond supérieur de rayon r0. Cet échantillon
tombe et forme un demi-cercle sur le support inférieur de rayon rn. La différence
entre les deux rayons permet de caractériser la flexibilité du tissu.
• le drapemeter : cet appareil est illustré sur la figure 1.21. Au contraire du drape-o-
meter qui soumet l’éprouvette à une contrainte tridimensionnelle dans une seule
direction (trame ou chaine), le drapemeter impose à l’éprouvette une déformation
tridimensionnelle (Chu et al., 1950). Les résultats sont donc en partie dépendants
des propriétés de cisaillement du tissu, mais cette dépendance est bien plus faible
que la dépendance des résultats à la rigidité de flexion du tissu. La mesure de
la flexibilité à l’aide de cet appareil se fait en disposant un échantillon de tissu
circulaire de diamètre C entre deux petits disques “support” de diamètre A. Le
diamètre C est plus grand que le diamètre A. Le tissu sort donc du support.
L’ombre de l’échantillon est projetée sur un écran et modélisée par un cercle de
diamètre B. Le coefficient de drapé F est obtenu par la formule suivante 1.8 :
F =
B− A
C− A (1.8)
Ce coefficient de drapé F varie de 0 pour un tissu parfaitement flexible à 1 pour
un tissu extrêmement rigide.
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Figure 1.20 – Principe du drape-o-meter
Figure 1.21 – Principe du drapemeter
1.2.3.4 Essai d’arrachement
L’essai d’arrachement correspond à l’essai de traction simple uniaxiale jusqu’à rup-
ture de l’échantillon. La grande différence entre ces deux essais est que l’échantillon
est plus grand que les mâchoires, dans le cas de l’essai d’arrachement, contrairement
à l’essai de traction. La figure 1.22 présente une courbe force-déplacement type dans
le cas d’un essai d’arrachement. La phase ascendante de la courbe est identique à celle
obtenue lors d’un essai de traction. La phase descendante de la courbe correspond à la
brisure progressive des fils constituant l’échantillon.
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Figure 1.22 – Courbe type obtenue par un essai d’arrachement
1.2.3.5 Essai de frottement de tissu
Deux méthodes principales sont utilisées pour mesurer le frottement de tissu : la
méthode sur surface plane et la méthode sur plan incliné.
La méthode sur surface plane : Cette méthode est illustrée sur la figure 1.23. Le
principe de cette méthode est de tirer un bloc de masse m sur un tissu placé au-dessus
d’une surface rigide et plane. Le fil connecté au bloc est mené autour d’une poulie sans
frottement et connecté à une cellule de force appropriée dans une machine de traction.
Cette cellule de force permet de mesurer la force F exigée pour démarrer le déplacement
du bloc ou pour maintenir le déplacement du bloc. Il est donc possible d’obtenir les
coefficients de frottement f statique (par la force exigée pour démarrer le déplacement)
et dynamique (par la force moyenne nécessaire pour maintenir le déplacement) par
l’équation suivante 1.9 :
f =
F
mg
(1.9)
avec f = le coefficient de frottement, F = la force de frottement, m = la masse du bloc et g
= l’accélération de la pesanteur.
Le coefficient de frottement mesuré est spécifique aux deux matériaux en contact.
Le bloc est souvent en acier ou recouvert d’un tissu dont les propriétés mécaniques
sont connues. La figure 1.24 illustre une courbe force de frottement en fonction du
déplacement de la masse qui peut être obtenue avec cette méthode.
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Figure 1.23 – Schéma d’un essai de frottement de tissu sur surface plane
Figure 1.24 – Courbe type obtenue par un essai de frottement de tissu sur surface plane
La méthode sur plan incliné : Cette méthode est illustrée sur la figure 1.25. Le principe
de cette méthode est de poser un bloc de masse m sur un plan incliné couvert d’un
échantillon de tissu de telle sorte que l’angle d’inclinaison θ soit l’angle maximum qui
ne provoque pas le déplacement du bloc. La force de frottement est donnée par 1.10 :
F = mg.sin(θ) (1.10)
et la réaction normale par 1.11
RN = mg.cos(θ) (1.11)
Le coefficient de frottement F est le rapport de la force de frottement f et la réaction du
support RN . On obtient donc 1.12 :
f = tan(θ) (1.12)
Le coefficient de frottement obtenu est le coefficient de frottement statique. Pour
obtenir le coefficient de frottement dynamique, il est nécessaire de donner à la masse
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Figure 1.25 – Schéma d’un essai de frottement de tissu sur plan incliné
une impulsion initiale et de déterminer l’angle minimum seuil permettant à la masse de
continuer à descendre.
1.3 Mesures expérimentales de champs
Au cours de ce projet, il est proposé de mesurer à l’interface tronc/ceinture, la
pression exercée par la ceinture sur le tronc et la déformation du tronc et de la ceinture
lors du port de celle-ci. Un des objectifs de ce projet de recherche est de lier la mesure
de la pression d’interface avec la mesure des champs de déformation. Cette partie se
composera donc d’une revue de la littérature sur la mesure de la pression d’interface
(voir paragraphe 1.3.1) et sur la mesure de la déformation par des méthodes optiques
(voir paragraphe 1.3.2) dans le domaine médical.
1.3.1 Mesure de la pression d’interface
1.3.1.1 Les différents capteurs de pression
Il existe cinq familles de capteurs de pression d’interface : les capteurs pneumatiques,
électropneumatiques, photométriques, capacitifs et résistifs. Le choix d’un capteur
dépend de son utilisation, de la précision de mesure souhaitée, de l’intervalle de mesure
possible et du coût.
Les capteurs pneumatiques : Les capteurs pneumatiques sont composés d’une cellule
d’air reliée à un réservoir d’air. La cellule d’air représente la zone sensible du capteur.
Elle sera l’élément du capteur posé sur la surface de mesure. Le principe de fonction-
nement de ce capteur repose sur le fait que tant que la pression dans le réservoir est plus
faible que la pression dans la cellule, il est possible de gonfler le réservoir sans gonfler
la cellule d’air. Lorsque la pression dans le réservoir devient identique puis dépasse
la pression dans la cellule, la cellule se met à se gonfler. La pression dans le réservoir
lorsque la cellule d’air se met à gonfler est donc la pression d’interface recherchée (Gyi
et al., 1998).
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Les capteurs électropneumatiques : Les capteurs électropneumatiques sont composés
d’un contact électrique relié à un sac gonflable. Au début de la mesure, le sac est gonflé
au maximum. L’air du sac est alors pompé jusqu’à ce que la pression à l’intérieur du
sac soit identique à la pression externe appliquée sur le sac. Cet équilibre de pression
provoque l’ouverture du contact électrique. La pression d’interface est la pression
mesurée à l’ouverture de ce contact (Gyi et al., 1998).
Les capteurs photométriques : Les capteurs photométriques reposent sur la coloration
d’un film en fonction de la pression appliquée (Bachus et al., 2006). L’application d’une
pression sur le film produit un éclatement des microcapsules qui libère un liquide. Ce
liquide vient réagir avec le révélateur. Une teinte plus ou moins foncée apparait alors.
Cette teinte dépend de la pression appliquée. Elle varie du rose clair (limite inférieure
de la sensibilité du papier) au rouge foncé (saturation du papier). La pression peut alors
être déterminée visuellement d’après des abaques ou par des traitements d’images.
Les capteurs capacitifs : Un capteur capacitif est composé de deux matériaux en trois
couches. Les deux couches externes sont composées d’un matériau conducteur, tandis
que la couche centrale est composée d’un matériau isolant. La capacité C de ce capteur a
pour valeur 1.13 :
C = e0.er.
A
d
(1.13)
avec e0 = la constante électrique du matériau isolant, er = la constante électrique du
matériau conducteur, A = l’aire du capteur et d = la distance entre les deux couches
conductrices (Chiang et al., 2007).
Lorsqu’une pression est exercée sur le capteur, elle modifie la distance entre les
couches conductrices ce qui modifie donc la capacité du capteur. L’intensité du courant
étant proportionnelle à la capacité, une variation de la pression modifie l’intensité du
courant. Une mesure du courant permet donc de mesurer la pression exercée sur le
capteur (Chiang et al., 2007; Gyi et al., 1998; Lai and Li-Tsang, 2009).
Les capteurs résistifs : Les capteurs résistifs reposent sur les propriétés piezorésistives
de certains matériaux, c’est-à-dire sur le fait que la résistivité d’un matériau varie
en fonction des efforts exercés sur ce matériau (Gyi et al., 1998). La résistivité est
proportionnelle à la résistance électrique d’après l’équation suivante 1.14 :
ρ = R.
A
l
(1.14)
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avec ρ = la résistivité, R = la résistance, A = l’aire de la section et l = la longueur de la
résistance. La résistance étant proportionnelle à la tension électrique, la mesure de cette
tension permet la mesure de la pression d’interface après étalonnage.
Certains capteurs résistifs reposent sur la variation de la résistance avec la longueur.
En effet, l’application d’une pression sur un capteur résistif modifie la longueur de ce cap-
teur. La longueur étant proportionnelle à la résistance comme le montre l’équation 1.14,
la mesure de la résistance permet d’obtenir la pression appliquée sur le capteur.
Les matrices de pression : Les capteurs résistifs ou capacitifs peuvent être assemblés
dans une structure qui permet de mesurer la pression sur plusieurs points en même
temps. Ces structures sont souvent nommées matrices de pression. Elles sont couram-
ment utilisées dans le domaine médical pour des applications sur le confort, sur les
mesures d’appui (problèmes d’escarres en assise ou couché), sur des mesures de pression
appliquées par de la contention ou de la compression ou encore en orthopédie. Le détail
de ces applications est donné au paragraphe 1.3.1.3.
1.3.1.2 Etalonnage et tests de performance des capteurs
Plusieurs études métrologiques permettent de déterminer la performance des dif-
férents capteurs de pression d’interface. Après étalonnage du système, les différents tests
de performance classiques pouvant être réalisés pour caractériser un capteur d’après ces
études (Dabling et al., 2012; Ferguson-Pell et al., 2000; Flaud et al., 2010; Gyi et al., 1998;
Hochmann et al., 2001; Lai and Li-Tsang, 2009; Polliack et al., 2000; Völker et al., 2006;
Wheeler et al., 2011) sont :
• Erreur de mesure : Différence entre la pression mesurée et la pression de référence.
• Vérification de la linéarité : Erreur de mesure constante avec la charge.
• Hystérésis : Différence entre la réponse du capteur pour une augmentation du
chargement par rapport à une réponse du capteur lorsque le chargement diminue.
• Répétabilité : Fidélité de mesure selon un ensemble de conditions de répétabilité
(mêmes procédures de mesure, même opérateur, même système de mesure, mêmes
conditions de fonctionnement, même lieu, même objet sur une courte période de
temps).
• Dérive : Variation de la pression mesurée avec le temps
• Effet du vieillissement des capteurs : Variation de la mesure avec l’âge des capteurs
De par la technologie et l’utilisation des matrices de pression, certains autres tests de
performance peuvent être réalisés sur les matrices. D’après les articles Ferguson-Pell
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et al. (2000); Flaud et al. (2010); Gyi et al. (1998); Hochmann et al. (2001); Jansson et al.
(2013); Lai and Li-Tsang (2009); Polliack et al. (2000), ces tests sont les suivants :
• Effet de la courbure : Variation de la réponse du capteur suivant la courbure de la
surface de mesure.
• Effet de l’état de surface : Variation de la réponse du capteur suivant la surface sur
laquelle la pression est mesurée.
• Effet de l’extension des capteurs : Variation de la mesure suivant l’étirement du
capteur.
• Effet de l’humidité : Variation de la mesure suivant l’humidité de l’environnement.
Les différentes études réalisant ces tests de performance sur les capteurs de pression
sont données en Annexe A.
Afin d’être complet sur la caractérisation du fonctionnement des matrices, d’autres
tests seront envisagés lors de ce travail comme des tests de reproductibilité et de l’impact
de la taille de la zone d’application de la pression.
Les capteurs capacitifs ont des problèmes de dérive dus au délai que prend le
matériau isolant à se compresser sous la pression (Dabling et al., 2012; Lai and Li-Tsang,
2009). Les capteurs résistifs ont des problèmes de mesure lorsque les surfaces sont
fortement courbées car ces capteurs reposent sur la mesure de la résistance, qui varie
en fonction de la longueur. La mesure de la variation de la résistance sur des surfaces
courbées contient la mesure de la pression de surface mais également la courbure de la
surface (Ferguson-Pell et al., 2000).
1.3.1.3 Application dans le domaine médical
D’abord utilisés pour la mesure de la pression d’interface entre des bas de contention
et les jambes ou pour caractériser des pressions pouvant entrainer l’apparition d’escarres,
les capteurs de pression sont aujourd’hui courants dans le domaine médical aussi bien
en recherche qu’en clinique.
Les applications dans le domaine médical peuvent être des études :
• sur le confort, par la réalisation de cartographie de pression et la recherche des
zones de pression maximale (Aldien et al., 2005; Edlich et al., 2011; Fenety et al.,
2000; Fourchet et al., 2007; Porter et al., 2003),
• sur la contention/compression afin de caractériser l’action mécanique des bas ou
des bandes (Candy et al., 2010; Damstra et al., 2008; Damstra and Partsch, 2009;
Dumbleton et al., 2009; Hafner et al., 2000; Kumar et al., 2013; Partsch et al., 2006;
Reich-Schupke et al., 2009; Troynikov et al., 2013),
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• en orthopédie afin de connaître les pressions appliquées par les orthèses ou au
niveau des articulations (Anderson et al., 2003; Aubin et al., 2007; van den Hout
et al., 2002),
• sur les escarres par la mesure de la pression d’interface entre la zone de con-
tact répétée et le dispositif médical (Dolbow et al., 2013; Hamanami et al., 2004;
Reenalda et al., 2009; Rithalia and Gonsalkorale, 1998; Rithalia et al., 2000; Shelton
and Lott, 2003; Tam et al., 2003; Vaisbuch, 2000; van Londen et al., 2008; Yousefi
et al., 2011; Zhou et al., 2014),
• sur l’amputation afin de connaître la pression exercée par une prothèse sur le
moignon (Ali et al., 2013; Hong and Mun, 2005),
• sur la pression exercée lors de sutures (Brassart et al., 2008).
Les applications de la mesure de champ de pression permettent de déterminer les
niveaux de pression acceptables de dispositifs médicaux suivant leur durée de port.
Elles permettent également de déterminer si un dispositif médical va être dangereux
pour l’homme pour un port de court ou de long terme et même peuvent indiquer si
le port d’un dispositif médical reste confortable à court ou long terme. Une liste non-
exhaustives de différentes études, utilisant des capteurs de pression dans le domaine
médical, est donnée en Annexe A.
Le choix du type de capteur de pression adéquat à une étude dépend de ses avan-
tages et inconvénients. Les capteurs pneumatiques et électropneumatiques sont faciles
d’utilisation et les moins chers. Par contre, la mesure avec ces capteurs dépend fortement
de l’utilisateur et ces capteurs sont en général grand, ce qui offre une résolution spatiale
de mesure faible. Les capteurs capacitifs ont une très faible erreur de mesure. Ils sont
cependant les plus chers et présentent une dérive importante. Les capteurs résistifs
peuvent offrir une grande résolution de mesure et ont un prix raisonnable par rapport
aux capteurs capacitifs. Ils ont, par contre, des problèmes de mesure sur des zones
courbes surtout quand ils ne sont pas piezorésistifs.
Le choix du type de capteur se fait donc suivant la taille de la zone à évaluer, la
résolution de mesure souhaitée, la courbure et l’état de surface de la zone, l’erreur de
mesure acceptable et le coût du dispositif. Ainsi, les capteurs ponctuels piezorésistifs
sont souvent utilisés pour la mesure de la pression à l’interface bande de contention /
jambe (Hafner et al., 2000) alors que les capteurs matriciels résistifs sont couramment
utilisés pour la mesure du confort des sièges automobiles (Andreoni et al., 2002).
1.3.1.4 Développement de nouveaux capteurs
Les capteurs de pression disponibles sur le marché ne permettent pas de répondre
à toutes les applications souhaitées dans le domaine médical. De nouveaux capteurs
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spécifiques à une application ont donc été développés. Il existe, par exemple, des
capteurs intégrés à certains dispositifs tels que des corsets orthopédiques (Chan et al.,
2012; Lou et al., 2008) ou des fauteuils (Meffre et al., 2007).
D’autres capteurs ont été développés afin qu’ils soient de taille ou de forme adéquate
à une application. Par exemple, Chiang et al. (2007) ont développé un micro capteur
afin de mesurer la pression à l’interface de tissu nerveux et d’implants neuronaux. Un
autre exemple est le développement de capteurs ayant la même courbure que les jambes
humaines afin de mesurer la pression d’interface chaussette orthopédique / jambes
(Wheeler et al., 2011).
1.3.2 Mesure de la déformation par des méthodes optiques
La mesure de la déformation en trois dimensions nécessite généralement la mesure
de la forme et la mesure du déplacement. Deux méthodes de mesure de forme et
deux méthodes de mesure de déplacement, couramment utilisées, vont être décrites
dans cette partie. Les méthodes choisies sont la stéréovision et la projection de franges
pour la mesure de forme et la corrélation d’images et la méthode des grilles, pour la
mesure de déplacement. Toutes ces méthodes permettent des mesures macroscopiques.
L’utilisation de l’interférométrie ne sera pas présentée.
1.3.2.1 Mesure de forme
La stéréovision : Le principe de la stéréovision est l’obtention de la géométrie 3D d’un
objet à partir de deux photographies de cet objet suivant deux angles de prise de vue
différents. La stéréovision se réalise suivant trois étapes (Gardel et al., 2012; Herrera
et al., 2009) :
• l’étalonnage qui consiste à déterminer la configuration géométrique des caméras
ou appareils photographiques,
• la mise en correspondance de primitives qui permet de trouver les zones sem-
blables entre les deux images,
• la reconstruction qui correspond à l’obtention des coordonnées (x, y, z) des points
de l’objet d’étude à partir des coordonnées images des primitives.
La reconstruction 3D par stéréovision consiste donc à résoudre le système sui-
vant 1.15 (Gardel et al., 2012; Ghanem et al., 2003) :
s
u− u0v− v0
1
 = M

x
y
z
1
 (1.15)
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avec s = un facteur d’échelle, (u, v) = les coordonnées en pixel des points 2D, (u0, v0)
le centre optique en pixel, (x, y, z) = les coordonnées 3D des points recherchés et M la
matrice de passage trouvée par étalonnage du système. M est de la forme 1.16 :
M =

p11 p12 p13 p14
p21 p22 p23 p24
p31 p32 p33 p34
p41 p42 p43 p44
 (1.16)
Les photographies obtenues lors d’une mesure par stéréovision présentent des
distorsions, c’est-à-dire des déformations des images, dues à la lentille de la caméra.
Lors de l’ étalonnage, par translation d’un spécimen sur un chemin d’étalonnage, il est
possible d’obtenir le champ de correction de la distorsion. Ce champ est appliqué aux
images avant le calcul de la forme par stéréovision (Sutton et al., 2009).
La stéréovision est utilisée en clinique dans plusieurs domaines médicaux : pour la
reconstruction de la surface cardiaque (Ghanem et al., 2003), pour la reconstruction de
glaucome (Gupta et al., 2006), pour la reconstruction de la colonne vertébrale (Delorme
et al., 2003) ou pour guider les chirurgies (Li et al., 2010). Certaines études ont également
essayé de s’inspirer de la vision humaine pour améliorer la technique de stéréovision
(Gardel et al., 2012). D’autres études ont utilisé la stéréovision afin de comprendre la
vision de certains être vivants comme les poissons (Herrera et al., 2009).
Les images permettant la reconstruction ne sont pas toujours des images directe-
ment obtenues par des caméras ou appareils photographiques, mais peuvent être des
radiographies (Delorme et al., 2003). Cette technique est alors nommée stéréoradiogra-
phie. Un système de radiographie utilisé couramment en clinique permet de réaliser
simultanément les deux radiographies nécessaires à la reconstruction tout en ayant une
irradiation faible. Ce système de radiographies est commercialisé sous le nom EOS
(Dubousset et al., 2005; Rousseau et al., 2007; Wybier and Bossard, 2013). Une étude
clinique et une étude technique ont permis de confirmer la diminution significative de
la dose d’irradiation par rapport à des systèmes classiques de radiographies (Delin et al.,
2014; Dubousset et al., 2005). La qualité d’image est la même qu’un système classique
de radiographie (Dubousset et al., 2005). Une reconstruction 3D du rachis est incluse
dans le système et permet entre autres de suivre l’évolution d’une scoliose (Ilharreborde
et al., 2013). La reproductibilité des mesures 3D a également été démontrée (Rousseau
et al., 2007). D’autres parties humaines sont en cours de reconstruction à l’aide de ce
système, comme les membres inférieurs (Assi et al., 2013).
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La projection de franges : Afin de déterminer la forme d’un objet par cette méthode,
des franges sont projetées sur une surface plane puis sur l’objet d’étude. La présence de
l’objet crée un déphasage contenant la profondeur de l’objet (Gorthi et al., 2011; Quan
et al., 2001, 2002; Thakur et al., 2007; Wang et al., 2002; Wu and Peng, 2006). La relation
entre la phase et la profondeur s’écrit donc 1.17 :
h(x, y) = γ(φre f − φobj) (1.17)
avec h(x, y) la profondeur en tout point (x, y) de l’image, γ une constante dépendant de
la configuration de l’expérience, φre f la phase de l’image de référence et φobj la phase en
présence de l’objet. Déterminer γ nécessite d’étalonner le système. Afin de simplifier les
recherches de forme d’objet par projection de franges, des algorithmes ne nécessitant
pas d’étalonnage ont été développés (Pavageau et al., 2004).
Avec cette méthode, la profondeur de l’objet est obtenue à partir du déphasage. Il
est donc nécessaire de connaître la phase pour l’état initial et final. La technique la plus
souvent utilisée pour obtenir cette phase est le décalage de phase temporel. Plusieurs
images du même état sont réalisées en décalant à chaque image la phase des franges de
α = 2piN avec N un entier naturel. L’intensité lumineuse I(x, y) pour chaque image est
donc donnée par l’équation 1.18 (Breque et al., 2004; Wu and Peng, 2006) :
I(x, y) = b(x, y) + a(x, y)cos(φobj + p
2pi
N
) (1.18)
avec a(x, y) l’amplitude de modulation, b(x, y) le fond continu et p un entier naturel
correspond à la pie`me image. La phase est alors donnée par l’équation 1.19 (Wu and Peng,
2006) :
φobj = arctan
∑N−1p=0 Ipsin(pα)
∑N−1p=0 Ipcos(pα)
(1.19)
avec l’intensité lumineuse de la pie`me image. Par exemple, en réalisant quatre images
du même état, les intensités lumineuses de ces quatre images sont données par les
équations 1.20 (Quan et al., 2001) :
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I1 = b(x, y) + a(x, y)cos(φ(x, y))
I2 = b(x, y) + a(x, y)cos(
pi
2
+ φ(x, y))
I3 = b(x, y) + a(x, y)cos(pi + φ(x, y))
I4 = b(x, y) + a(x, y)cos(
3pi
2
+ φ(x, y))
(1.20)
La phase a donc pour équation 1.21 (Quan et al., 2001) :
φ(x, y) = arctan(
I4(x, y)− I2(x, y)
I1(x, y)− I3(x, y) ) (1.21)
Afin d’éviter les erreurs de calcul de phase dues aux vibrations entre deux prises
d’image, de nouveaux algorithmes de mesure de phase ne nécessitant qu’une image sont
en cours de développement (Gdeisat et al., 2002; Robin et al., 2005; Servin et al., 2004;
Surrel, 1996; Takeda et al., 1982; Zhang, 2012). Ces méthodes permettraient l’utilisation
de la projection de franges en dynamique. En outre, des méthodes existent afin de
corriger les erreurs sur le calcul de la phase (Ma et al., 2012).
La mesure de la forme par des projections de franges peut être utilisée lors de tests
mécaniques (Gigliotti et al., 2005), mais également pour des mesures sur des êtres
vivants. Cette méthode sert à déterminer les propriétés mécaniques et la structure de la
peau (Luebberding et al., 2014; Molimard et al., 2010; Sandoz et al., 2004) ou la forme de
poisson (Tan et al., 2000). Une autre application sur le vivant, utilisée en routine clinique,
est l’obtention de la surface complète du tronc (Fortin et al., 2007). Cette technique est
utile pour le diagnostic d’anomalies morphologiques externes. Elle peut également être
utilisée pour déterminer le type de scoliose d’un sujet sans l’utilisation de radiographies
(Adankon et al., 2013, 2012).
L’enjeu majeur de l’utilisation de la projection de franges sur le vivant est le temps
d’acquisition. Des méthodes ont été développées ces dernières années pour considéra-
blement accélérer l’acquisition de forme par la projection de franges (Zhang, 2010).
1.3.2.2 Mesure de déplacement
La corrélation d’images : La corrélation d’images repose sur la mesure de la similitude
entre deux motifs. Deux images sont enregistrées correspondant à l’état initial Im0 et
l’état déformé Im1 (Lomov et al., 2008). L’image Im0 peut être décrite en tout point
(r, s) par une fonction f (r, s). L’image Im1 est décrite en tout point (r, s) par la fonction
g(r, s). Entre les deux images, a eu lieu le déplacement (δx, δy). La relation entre f et g
est donc 1.22 :
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g(r, s) = f (r− δx, s− δy) + b(r, s) (1.22)
avec b(r, s) représentant le bruit. Déterminer (δx, δy) revient à déterminer le maximum
du produit de corrélation entre f et g. Cette fonction h(r, s) s’écrit 1.23 :
h(r, s) = (g ∗ f )(r, s) =
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞
g(a, b) f (a− r, b− s)dadb (1.23)
Le maximum de ce produit de corrélation peut être obtenu en passant dans l’espace
de Fourier (Molimard et al., 2010).
La méthode de corrélation d’images repose donc sur le calcul du degré de similitude
entre deux images, ce qui implique la présence d’un motif sur l’objet de l’étude. Si ce
motif n’est pas disponible, il est possible d’en ajouter un par pulvérisation de peinture,
de poudre ou autre (Hedan, 2008).
La valeur du déplacement obtenue par cette méthode est établie au pixel près. Pour
obtenir une précision inférieure au pixel, il est possible d’utiliser une interpolation du
pic de corrélation. La précision est alors au centième de pixel près (Molimard et al., 2010;
Schreier et al., 2000; Sutton et al., 1983).
L’inconvénient de cette méthode est la faible résolution spatiale et la présence obliga-
toire d’un mouchetis adapté sur l’objet d’étude (Hedan, 2008). La corrélation d’images
peut être couplée à la projection de franges afin de mesurer la déformation 3D d’un objet
(Felipe-Sesé et al., 2014; Molimard et al., 2010; Shi et al., 2013).
Lors d’une corrélation d’images, des erreurs de mesure peuvent survenir à cause
de réflexions sur les images, au niveau du bord des objets, à cause de bruits dans les
images ou encore par la présence d’ombres ou de réflexions localisées. Des algorithmes
ont été développés pour contrer ces problèmes en limitant l’influence négative de pixels
présentant des mouvements erronés ou incohérents par l’application de la cohérence de
mouvement local (Cofaru et al., 2013).
La corrélation d’images peut être utilisée pour déterminer les propriétés mécaniques
de la peau (Fritz et al., 2012; Gerhardt et al., 2012; Molimard et al., 2010), de l’os (Väänä-
nen et al., 2013) et du cartilage (Gao et al., 2014), le comportement en traction, en relaxa-
tion et en compression des disques intervertébraux (Baldit et al., 2014; Liu et al., 2014)
ou le comportement de la microstructure de l’os trabéculaire pendant la compression
(Gillard et al., 2014).
La méthode des grilles : La méthode des grilles permet l’extraction des déplacements
suivant deux directions du plan. Cette méthode repose sur une grille (voir figure 1.26).
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Figure 1.26 – Exemple de grille utilisée pour la méthode des grilles
L’intensité lumineuse en un point (x, y) reflétée par la surface contenant la grille
s’exprime suivant l’équation 1.24 (Hedan, 2008) :
I(x, y) =a(x, y)cos[
pi
px
(cos(α)x + sin(α)y)
+ ψlx(x, y)]cos[
pi
py
(cos(β)x + sin(β)y)
+ ψly(x, y)] + b(x, y)
(1.24)
avec a(x, y) l’amplitude de modulation, b(x, y) le fond continu et (px, py) le pas du
réseau de grille suivant les deux directions du plan (x, y).
Comme pour la méthode de corrélation d’images, il est nécessaire de faire l’acquisition
de deux images, une à l’état initial et une à l’état déformé, afin d’obtenir le déplacement
qui permet de calculer la déformation. De nouveau, l’information de déplacement est
comprise dans la phase qui se divise en une phase en x et une phase en y suivant la
direction de déformation. Les équations permettant d’obtenir les déplacements suivant
x et y sont les suivantes 1.25 :
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ux(x, y) =
px
2pi
δψx(x, y)
uy(x, y) =
py
2pi
δψy(x, y)
(1.25)
avec δψx = ψlx(x, y)− ψ0x(x, y) et δψy = ψly(x, y)− ψ0y(x, y).
L’avantage de cette méthode est d’avoir une bonne résolution en déplacement allant
du 20e`me (Robin, 2005) au 100e`me (Surrel, 1996) de pas en x ou y. L’inconvénient de cette
méthode est la réalisation de la grille à la surface de l’objet d’étude qui peut être très
délicate.
1.4 Modélisation du tronc
Les mesures de la pression d’interface et des déplacements au niveau de la ceinture
ne permettent pas de déterminer l’impact des orthèses du rachis sur les parties internes
du corps. Pour cela, il est nécessaire de réaliser un modèle numérique du tronc. Après
une présentation des méthodes permettant de modéliser la géométrie du tronc, les
différents types de modèles par éléments finis sont présentés.
1.4.1 Modélisation de la géométrie 3D du tronc
La géométrie du tronc peut être obtenue d’un point de vue interne et externe par
diverses méthodes. Le choix de la méthode dépend de la zone à modéliser et des
utilisations souhaitées de cette modélisation. Les méthodes les plus courantes en clinique
et en recherche sont rappelées ci-dessous.
1.4.1.1 L’échographie
L’échographe date du début des années 50. Il repose sur la réflexion d’ondes ultra-
sonores sur les tissus. Les ondes ultrasonores sont des ondes sonores inaudibles émisent
à des fréquences de 2MHz jusque 10MHz. Ces ondes sont envoyées à la surface de
la zone de mesure. Elles émettent un écho lorsqu’elles atteignent des interfaces entre
deux structures de propriétés mécaniques différentes. La mesure de l’intensité des échos
permet donc d’imager les tissus traversées par l’onde (Chan and Perlas, 2011). Plus un
tissu est dur, plus l’écho de l’onde est important. Aussi, l’échographe ne permet pas
d’imager des structures tissulaires situées derrière des structures osseuses, car le tissu
osseux renvoient quasiment entièrement l’onde ultrasonore. Par contre, l’échographe
Doppler permet d’imager des structures en mouvement en prenant en compte l’effet
Doppler des échos mesurés. Les avantages de cette technique sont d’être indolore, non
invasive, mobile et peu couteuse. Par contre, il n’est pas possible d’imager des structures
osseuses. De plus, de nombreux artéfacts peuvent apparaître sur les images ce qui les
rend parfois inexploitables (Aldrich, 2007).
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1.4.1.2 La tomographie axiale à rayon X
La tomographie axiale à rayons X, plus souvent nommée CT scan, a pour principe
l’obtention de radiographies par tranche dans le plan transverse. Cette technique est
apparue dans les années 70. Une reconstruction 3D est réalisée à partir des images
obtenues. Les avantages de cette technique sont une utilisation routinière en clinique,
l’obtention d’une reconstruction 3D complète et précise pour de nombreuses structures
tissulaires chez l’Homme, dont une bonne visualisation des tissus osseux. Cependant,
cette technique engendre une forte dose de radiations pour le patient, un coût important
et un temps d’examen important (Zhou et al., 2012). Des études en cours cherchent à
diminuer la dose irradiée par l’amélioration de l’algorithme de reconstruction 3D ou
la modification du protocole d’obtention des images (Greffier et al., 2013; Popic Ramac
et al., 2013; Raman et al., 2013). Les sources d’erreur de la technique sont la taille du
faisceau de rayons, la taille de la source aux rayons X, les effets de déplacements et le
bruit quantique.
1.4.1.3 La résonance magnétique nucléaire
La résonance magnétique nucléaire (RMN) ou imagerie par résonnance magnétique
(IRM) est une méthode plus récente, développée au début des années 2000. Elle repose
sur le couplage entre le moment magnétique du noyau des atomes et un champ ma-
gnétique externe. Le patient est soumis à des impulsions électromagnétiques. L’image
est obtenue par mesure du temps de relaxation de ces champs dans les tissus, qui
est différent suivant les tissus. Cette technique a l’avantage d’être non invasive et de
permettre une très bonne caractérisation des tissus mous. La géométrie 3D de toute la
structure est obtenue directement et ne nécessite pas de reconstruction ce qui minimise
les erreurs. Les difficultés présentées par cette technique sont un coût élevé et une
longue durée de l’examen. Les sources d’erreurs des RMN sont le bruit thermique, les
effets de déplacements, les activités physiologiques, le bruit dû à la compressibilité des
tissus mous comme le gras ou la distorsion due à la rapidité de l’acquisition (Lapray
et al., 2009).
La résonnance magnétique, ayant l’avantage de ne pas être irradiante, est de plus
en plus utilisée en clinique dans des applications diverses en remplacement de la tomo-
graphie axiale à rayons X. Elle est utilisé pour l’étude du rachis (Connor et al., 2013).
Les diagnostics faits par IRM sont quasiment identiques aux résultats obtenus par
tomographie (Canale et al., 2014). Ces deux méthodes sont complémentaires, la tomo-
graphie étant principalement utilisée pour l’imagerie des tissus osseux et la résonnance
magnétique pour les tissus mous.
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1.4.2 Modélisation par éléments finis du tronc
1.4.2.1 Modélisation du tronc
La modélisation du rachis peut se faire, par éléments finis, de trois façons suivant la
complexité recherchée : modèles simplifiés (aussi nommés modèles poutres), modèles
hybrides, modèles détaillés (aussi nommés modèles volumiques).
Les modèles simplifiés ou poutres sont des modèles dans lesquels toutes les struc-
tures sont représentées par un ensemble de poutres. Ce sont les premiers modèles
développés. Ils permettent la visualisation de phénomènes globaux, comme la correc-
tion engendrée par le port d’un corset dans le cas d’une scoliose idiopathique adolescente
(Aubin et al., 1994; Descrimes et al., 1995; Duke et al., 2005, 2008; Gignac et al., 2000).
Ces modèles permettent de comparer l’influence de paramètres sur le traitement par
certaines techniques, chirurgicales ou non (Carrier et al., 2004; Grealou et al., 2002; Na-
gasao et al., 2010). Ils permettent également la modélisation de certains phénomènes,
comme la croissance du rachis (Huynh et al., 2007a,b; Villemure et al., 2002a,b, 2004) ou
l’effet du port d’une charge (Arjmand et al., 2011, 2012; Bazrgari et al., 2011). Dans ces
modèles, il n’est pas possible d’observer de façon précise la modification d’un champ de
contraintes ou de déplacement.
Les modèles hybrides sont des modèles comprenant des structures modélisées par
un ensemble de poutres et des structures modélisées par des éléments surfaciques ou
volumiques. Dans ces modèles, un plus grand nombre de structures sont représentées
par des poutres. Les éléments surfaciques ou volumiques permettent de préciser l’impact
de phénomène ou de traitement sur une zone spécifique du rachis (Clin et al., 2007, 2011;
Pankoke et al., 2001; Périé et al., 2003; Sevrain et al., 2012). Ce type de modèle permet
également d’ajouter des structures telles que les tissus mous de l’abdomen au modèle.
Les modèles détaillés ou volumiques sont des modèles ou la majorité des structures
sont représentées par des éléments volumiques et surfaciques. Certaines structures
peuvent être représentées par des éléments poutres, comme cela est souvent le cas pour
les ligaments ou fibres. Ces modèles peuvent avoir une géométrie simplifiée, comme
l’utilisation de cylindres pour représenter les corps vertébraux (Driscoll et al., 2009), ou
très réaliste et détaillée, comme les modèles obtenus à partir d’IRM ou de CT Scan (Chen
et al., 2009; Chosa et al., 2004; Espinha et al., 2010; Ezquerro et al., 2004; Kuo et al., 2010;
Liu et al., 2011; Nie et al., 2009; Noailly et al., 2007; Pitzen et al., 2001; Rohlmann et al.,
2006; Schmidt et al., 2010; Shin et al., 2007; Shirazi-Adl and Parnianpour, 2000; Totoribe
et al., 1999; Wong et al., 2003; Zander et al., 2003; Zhong et al., 2006).
Le choix d’un type de modèle dépend des besoins auxquels doit répondre ce modèle,
mais également de la rapidité de calcul. Pour modéliser une tendance générale, un
déplacement global ou une contrainte globale, un modèle simplifié est le meilleur choix.
Si le modèle doit caractériser les contraintes ou la déformation d’une partie du tronc, un
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modèle hybride est recommandé. Enfin, lorsque l’étude porte sur l’impact de dispositifs
médicaux ou de chirurgies sur l’ensemble des parties du tronc, un modèle détaillé est
plus adéquat. Certaines parties du tronc ne peuvent être modélisées de façon simplifiée,
comme les tissus mous de l’abdomen. Si l’étude oblige la prise en compte de ces
structures, un modèle hybride au moins doit être réalisé. Le meilleur modèle est un
compromis entre rapidité et efficacité.
Les modèles par éléments finis ont des limites dans leurs domaines d’application. Ils
sont souvent développés sur une géométrie avec un seul ensemble de valeurs pour les
propriétés mécaniques des structures. Un modèle développé ne peut que rarement être
utilisé dans un autre contexte que celui pour lequel il a été développé (Dreischarf et al.,
2010).
Pour étudier la pertinence du modèle selon une revue de la littérature faite par
Burkhart et al. (2013); Jones and Wilcox (2008), un modèle par éléments finis du rachis
doit être vérifié, validé et une étude de sensibilité doit être réalisée, choses que peu
d’auteurs prennent le temps d’expliciter dans leur méthode. La vérification du modèle
passe par une étude de convergence qui permet d’obtenir le maillage adéquat. L’étude de
sensibilité doit permettre de vérifier l’effet de la variation des propriétés mécaniques ou
de la présence de certaines structures du modèle. Une validation complète est difficile à
obtenir. S’il est possible d’obtenir de bonnes preuves que le modèle simule correctement
des phénomènes physiques ou biologiques, tout ne peut être validé, d’autant que toutes
les mesures ne sont pas possibles sur le vivant.
1.4.2.2 Propriétés mécaniques des tissus vivants
Les propriétés mécaniques des tissus vivants peuvent être déterminées grâce à des
tests ex-vivo et in-vitro ou des tests in-vivo et in-situ.
Les techniques ex-vivo et in-vitro consistent à la réalisation de tests mécaniques
classiques (compression, tension, flexion, . . . ) sur des organes extraits d’un corps (Carter
et al., 2001; Rubod et al., 2012). Le problème de ces techniques est la modification des
propriétés mécaniques des tissus avec le temps liée à leur durcissement une fois extraits
du corps ou à leur méthode de conservation (Ottensmeyer et al., 2004).
Les techniques in-vivo et in-situ sont classées en trois catégories : les méthodes
invasives, non-invasives et minimalement invasives. Les méthodes invasives consistent
en la réalisation d’incisions larges permettant l’insertion d’outils (Brouwer et al., 2001;
Carter et al., 2001; Tay et al., 2002). Les inconvénients de ces méthodes sont de ne
plus correspondre aux chirurgies actuellement pratiquées qui sont de plus en plus
minimalement invasives et d’être difficilement applicables sur l’homme (Samur et al.,
2007). Les méthodes non-invasives reposent sur l’utilisation d’ultrasons ou d’IRM (Han
et al., 2003; Manduca et al., 2001; Zheng and Mak, 1996). Le problème de cette technique
est d’obtenir les propriétés mécaniques des tissus mous uniquement dans la zone linéaire
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(Samur et al., 2007). Les méthodes minimalement invasives sont la réalisation d’une
petite incision permettant l’insertion soit d’un instrument dirigé à la main permettant
la mesure de la force et du déplacement (Carter et al., 2001; Kauer et al., 2002), soit
l’insertion d’un robot qui permet un meilleur contrôle des stimuli (Brown et al., 2003;
Ottensmeyer, 2001; Rosen et al., 1999; Tay et al., 2002; Valtorta and Mazza, 2005).
Les propriétés mécaniques des tissus vivants peuvent également être obtenues par
des méthodes inverses qui consistent à l’optimisation des propriétés mécaniques dans
un modèle numérique afin de faire correspondre les données numériques avec des
données expérimentales (Badel et al., 2012; Dubuis et al., 2012a; Franquet et al., 2012; Hu
and Desai, 2004; Iivarinen et al., 2011; Kauer et al., 2002; Koo et al., 2011; Liu et al., 2004;
Samani and Plewes, 2004; Samur et al., 2007; Sangpradit et al., 2011; Schwenninger et al.,
2011).
Toutes ces études permettent de déterminer les propriétés mécaniques des tissus
vivants d’un organe ou une partie du corps bien précise. Aucune étude déterminant
les propriétés mécaniques de l’abdomen ou du thorax de façon globale n’a été trouvée.
Les modèles par éléments finis représentant globalement le tronc (Clin et al., 2007) ou
séparant l’abdomen du thorax (Perie et al., 2006) utilisent les propriétés mécaniques
trouvées pour la peau ou la graisse.
L’Annexe A détaille différentes études ayant utilisé ces méthodes.
1.5 Projet de recherche
1.5.1 Enjeux de la recherche
L’état de l’art permet de faire certaines constatations.
La lombalgie est une pathologie avec des enjeux sociétaux et économiques majeurs.
Chaque année, la moitié de la population souffre de lombalgie. Un des traitements
préconisés pour le traitement et la prévention de cette pathologie est l’usage d’orthèse,
dont un modèle de série, la ceinture de soutien lombaire. En France, les ceintures de
soutien lombaire doivent respecter un cahier des charges technique afin de s’assurer
de son remboursement. Composées majoritairement de tissus, les modes d’actions
physiopathologiques et mécaniques de ces ceintures restent mal déterminés.
Des essais mécaniques existent afin d’établir les propriétés mécaniques des tissus.
Ces essais sont actuellement réalisés sur des composants et peu sur les dispositifs
médicaux dans leur ensemble. Des capteurs de pression existent et peuvent être utilisés
dans le domaine médical. Ils permettent la mesure de pression d’interface sous forme
ponctuelle ou de champ. De même, des méthodes optiques non invasives permettent
la mesure de la déformation macroscopique en trois dimensions. Ces méthodes sont
encore peu utilisées pour la caractérisation mécanique des dispositifs médicaux.
Enfin, des outils numériques existent afin de démontrer l’impact des dispositifs
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médicaux sur le corps, à partir de modèle. Ces modèles s’appuient sur des techniques
d’imagerie médicale pour leur élaboration géométrique, mais l’obtention des propriétés
mécaniques des tissus mous vivants reste difficile.
1.5.2 Objectifs de la recherche
A partir de ces constations, l’objectif principal de ce travail de recherche a été de :
Déterminer le mode d’action mécanique des ceintures de soutien lombaire dans le cadre de la
lombalgie commune chronique ou subaigüe
Afin de répondre à cet objectif, trois questions spécifiques ont été posées :
• Estimer la pression appliquée par les ceintures de soutien lombaire d’après leurs
propriétés mécaniques et leurs déformations.
• Evaluer l’effet de la pression exercée sur la paroi abdominale par une ceinture
de soutien lombaire, sur l’intensité de la douleur chez des patients atteints de
lombalgies subaigües ou chroniques.
• Identifier les paramètres, liés à la ceinture et aux patients, influençant le mode
d’action des ceintures de soutien lombaire sur le tronc humain.
Pour répondre à ces trois questions, la réalisation de trois études a été proposée : une
étude expérimentale, une étude numérique et une étude clinique.
• L’étude expérimentale va consister en la réalisation d’essais mécaniques sur des
échantillons des tissus composant les ceintures et sur les ceintures. Ces essais
permettront de lier les propriétés mécaniques des tissus et des ceintures dans leur
ensemble. A partir de ce lien et de la mesure de la déformation des ceintures par
une méthode optique, la pression appliquée en moyenne sur de petites zones des
ceintures, pourra être estimée.
• L’étude clinique va se décomposer en trois étapes : la première est l’évaluation des
outils de mesure par la réalisation d’une étude métrologique du fonctionnement
des capteurs de pression piezorésistifs choisis dans cette étude ; la deuxième étape
va consister à la mise au point d’un protocole de mesure sur des sujets humains ;
la troisième va permettre des mesures de pression appliquée, de déformation de la
ceinture et de modification de la posture sur quinze sujets lombalgiques.
• L’étude numérique va reposer sur le développement, la validation et l’exploitation
d’un modèle par éléments finis du tronc permettant la simulation de la pose
d’une ceinture de soutien lombaire. Ce modèle va être utilisé afin de réaliser une
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étude paramétrique pour tester l’impact de paramètres concernant la ceinture, la
morphologie des sujets et les propriétés mécaniques des structures du tronc.
ce travail de thèse conduit au développement et à l’exploitation de trois études
permettant de mieux identifier le fonctionnement des ceintures de soutien lombaire. Ces
études sont multidisciplinaires et complémentaires, car l’étude expérimentale permet
d’alimenter l’étude numérique, tandis que l’étude clinique permet de valider l’étude
numérique.
1.5.3 Cadre de travail
Il a été décidé de réaliser ces études dans un cadre bien défini, identique et abor-
dable. C’est pourquoi, les trois études se limiteront aux actions mécaniques passives
de la ceinture sous sollicitations quasi-statique, malgré le fait que certains aspects de
proprioception et de confort seront pris en compte lors de l’étude clinique. En outre,
l’aspect thermique antalgique n’est pas analysé dans cette étude. Il ne faut pas non plus
oublier que l’efficacité de tout dispositif médical relève aussi en partie de la subjectivité
et de la psychologie. Si les outils développés se veulent objectifs et rigoureux, ils ne
pourront pas expliquer l’effet complet des ceintures dans le traitement de la lombalgie,
car ils ne peuvent contrer entièrement le côté non déterministe. Cette approche permet de
révéler un effet objectif mécanique, que l’on comparera à une action sur le corps en entier.
Il faudra donc considérer les résultats obtenus comme une première approche permettant
une meilleure compréhension de ces dispositifs encore peu évalués et surtout comme
une démarche globale comprenant différentes phases d’évaluation complémentaires.
L’aspect industriel de ce projet est très présent, bien qu’il n’aboutisse pas sur la
conception d’une nouvelle ceinture de soutien lombaire. L’intérêt de cette thèse est de
mieux apréhender les mécanismes mis en jeu de la part des ceintures de soutien lombaire
afin, dans un second temps, de les améliorer et de mieux adapter leur prescription en
fonction du patient. Certains éléments seront proposés au cours de cette thèse à partir des
résultats obtenus, pour une perspective d’amélioration du produit et de la prescription.
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2 Caractérisation mécanique des
ceintures de soutien lombaire
Ce deuxième chapitre décrit une étude expérimentale permettant à partir de la caractérisation
du comportement des tissus composant une ceinture lombaire de déterminer l’action qu’elle va
exercer sur le tronc. Cette étude est basée sur des tests de traction et des méthodes optiques de
champ et centrée sur la description de la méthode. Elle a été appliquée pour la comparaison de six
ceintures de soutien lombaire. Elle sera soumise à publication dans le Textile Research Journal :
l’article est donc écrit de façon à orienter l’étude principalement sur la caractérisation des textiles
et des ceintures de soutien lombaire.
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2.1. Résumé
2.1 Résumé
Ce chapitre décrit une étude expérimentale dont l’objectif principal est d’évaluer
la performance des ceintures de soutien lombaire en rapport à la pression qu’elles
appliquent et à leurs propriétés mécaniques.
La méthode utilisée pour répondre à cet objectif comprend deux parties : des essais
mécaniques sur les tissus et les ceintures, et des mesures optiques de la déformation des
ceintures lorsqu’elles sont portées.
Six tissus différents, principaux constituants de quatre ceintures, ont été testés suivant
la norme EN ISO 13934-1:1999. Les tests réalisés sont des tests de traction simple cyclique
avec répétition de trois cycles. Cette répétition a été faite pour établir le comportement
mécanique des tissus au fil des cycles.
Quatre ceintures lombaires ont été testées en traction cyclique à l’aide d’un support
construit pour effectuer des tests sur des ceintures fermées. Ces tests ont été réalisés
aussi sur trois cycles, afin de les tester selon le même déroulé que les tests effectués sur
les tissus.
Un modèle reposant sur des ressorts a également été construit afin de relier les
propriétés mécaniques des tissus aux propriétés mécaniques des ceintures. Ce modèle
a démontré que les propriétés mécaniques des ceintures dépendaient uniquement des
tissus principaux la constituant et de son architecture.
La déformation des ceintures portées a été mesurée à l’aide du couplage d’une
méthode de projection de franges, pour obtenir la forme, et de corrélation d’images,
pour obtenir le déplacement. Cette méthode, déjà utilisée dans d’autres études (Pierrat
et al., 2014), a permis d’obtenir la déformation 3D de la ceinture lorsqu’elle est portée.
A partir de cette déformation et de la loi de Laplace qui lie la tension linéique et la
courbure à la pression, il est possible d’obtenir une évaluation de la pression appliquée
par la ceinture sur le tronc. Cette évaluation nécessite la détermination des propriétés
mécaniques du tissu composant la ceinture.
Dans cette étude, la méthode optique est appliquée sur le côté droit d’un mannequin
en mousse portant les quatre ceintures testées. L’évaluation de la pression par la méthode
optique a été validée à l’aide d’une matrice de mesure de pression piézorésistive dont
son évaluation fait l’objet du chapitre 3 de cette thèse. La pression appliquée par les
ceintures de soutien lombaire en moyenne sur le côté droit s’étend de 10,7mmHg à
17,3mmHg d’après la méthode optique. L’erreur maximale de mesure entre les deux
méthodes est de 6,94%.
L’utilisation couplée des tests mécaniques et des méthodes de mesure de champ
optique a permis de constater qu’il était possible de différencier deux types de ceintures
en termes de pression appliquée : des ceintures constituées principalement d’un tissu
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rigide ou renforcées par une sangle de rappel et des ceintures constituées principalement
d’un tissu plus souple. Les premières appliquent une pression plus importante en
moyenne, sur le côté droit, que les deuxièmes. Cette constatation est importante pour
l’analyse des résultats dans la suite de cette thèse.
La méthode optique permet une évaluation sans contact de la pression. Elle a été
développée sur une petite zone de mesure et n’est pas testée dans d’autres circonstances.
Cette méthode a l’avantage de fournir d’autres informations sur les ceintures, comme
leur forme sur le corps humain ou leur déformation suivant le serrage. Il a été choisi
d’utiliser cette méthode optique pour la suite du projet, mais pas pour évaluer la pression,
qui est mesurée à l’aide des capteurs, sujet du chapitre 3 de cette thèse. La méthode
optique sera donc utilisée pour analyser le lien entre la déformation de la ceinture et la
pression sur des zones de mesure bien plus grandes (un côté complet du tronc).
En conclusion, cette étude permet une première approche de la compréhension
du mécanisme d’action des ceintures de soutien lombaire. Les données des propriétés
mécaniques des ceintures et des tissus seront des données d’entrée de l’étude numérique.
La première évaluation de la pression appliquée par les ceintures sur le corps permet de
lier la déformation de la ceinture à son action sur le corps. Ceci sera de nouveau vérifié
lors de l’étude clinique du projet.
2.2 Article : Assesment of lumbar belts performance from ten-
sile tests and full field measurements
2.2.1 Introduction
Low back pain is a pain felt in the lumbar region of the spine. Lumbar belt might be
used to treat this pathology. Several clinical trials have shown the efficiency of lumbar
belts (Calmels et al., 2009). Nevertheless, both mechanical and physiological effects
of lumbar belts remain unclear. It can be supposed that the main mechanical effect of
lumbar belts is the pressure applied on the trunk.
Pressure can be measured thanks to four types of sensors: electrical, pneumatic,
electropneumatic and capacitive sensors (Bachus et al., 2006; Chiang et al., 2007; Gyi
et al., 1998). These sensors can measure the pressure at a single point, as the majority
of pneumatic and electro-pneumatic sensors, or allow a field measurement of pressure.
This second possibility is often performed using pressure mapping system (van den
Hout et al., 2002). The major disadvantage of these sensors is that they add a thickness
on the measuring surfaces.
Tensile or relaxation tests are often used (Ambroziak and Klosowski, 2013; Bassett
et al., 1999; Lam et al., 2011; McGregor and Postle, 2008; Yip and Ng, 2008) to characterize
mechanically fabrics (Lam et al., 2011; McGregor and Postle, 2008; Yip and Ng, 2008),
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to compare different methods of weaving the same (Gabrijelcic et al., 2008) or different
fabrics (Sankaran and Subramaniam, 2012; Çinçik and Koç, 2013) as well as different
manufacturing methods (Hong and Su, 2012). They are also used to validate finite
element models of fabric (Yeoman et al., 2010) and to study the effect of treatment
on the fabric (Matkovic´ and Skenderi, 2013; Montazer and Ramin, 2010) or the effect
of testing speed on the mechanical properties of a fabric (Hou et al., 2013). Methods
of non-uniaxial tensile test have been developed (Chen et al., 2011). These methods
can be useful to understand all mechanical characteristics of fabrics but they are not
standardized (Ambroziak and Klosowski, 2013). Therefore only the uniaxial tensile test
will be used in this study.
Thanks to optical methods, it is possible to measure planar or 3D strain on the
specimen at every moment of the tensile test (Ullah et al., 2012; Xin and Hu, 2008). The
most common optical methods are the digital image correlation, the stereocorrelation
and the fringe projection. Such methods are still rarely used in the medical textile field.
In the medical field, only few studies exist using optical methods, except a non-invasive
in-vivo mechanical characterization method of the skin (Boyer et al., 2013) or the study
of bone fracture (Vaananen et al., 2013). In this study, digital image correlation coupled
with this fringe projection will be used.
The purpose of this paper is an assessment of applied pressure by lumbar belts to
the trunk from the mechanical properties of fabrics and the strain of lumbar belts. It
gives a way to estimate the mechanical efficiency of belts at the design stage.
2.2.2 Methods
Global methodology is summarized in figure 2.1. Following the Laplace Law, the
pressure applied by the lumbar belt on the trunk is proportional to the lumbar belt
stiffness, the strain of the belt, and the body curvature. Mechanical properties of the
belts will be investigated experimentally in conjunction with their components (the
fabrics). Because of the tremendous progresses in optical full-field techniques during
the last twenty years, strain and body shape can be measured using a fringe projection
coupled with digital image correlation.
2.2.2.1 Lumbar belts
In this study, four different lumbar belts have been evaluated: Lombacross R©, Lom-
bacross Activity R©, Lombax R© Original and LombaSkin R© (see figure 2.2). These four
lumbar belts are manufactured by Thuasne (Levallois-Peret, France). They have the
same architecture: four rigid anatomic whalebones on the dorsal part and two soft
whalebones on the abdominal part, corresponding to the French healthcare system
recommendations, and can be considered as representative products on this market.
Description of fabrics constituting lumbar belts are given in table 2.1.
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Figure 2.1 – Methodology used to evaluate lumbar belts
Figure 2.2 – Lumbar belts: a. Lombacross R© , b. Lombacross Activity R© , c. Lombax R©
Original, d. LombaSkin R©
Manufacturer indications for the four tested lumbar belts are given in table 2.2. It is
important to notice that Lombacross Activity R© belt is comparable to the Lombacross R©
belt with an additional lumbar strap to control the compression exerted by the belt.
2.2.2.2 Mechanical characterization of fabrics
The tensile test of fabrics was conducted according to the European standard EN
ISO 13934-1:1999 with an Instron 3343 tensile tester. Five samples have been used in
both weft and warp direction for each of the six fabrics. Sample size is given in table 2.1.
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Table 2.1 – Description of studied fabrics
Table 2.2 – Manufacturer indications for the four tested lumbar belts
For fabrics 1 and 2, they were 100 mm long, because these fabrics have an elongation at
maximum force greater than 75%. For fabric 4 and 5, they were 35 mm wide and tested
only in weft direction because these fabrics are 35 mm wide ribbon. According to the
standard, experimental speed was 100 mm/min. A preload of 5N was applied, and the
maximal load was set to 500N.
Tests performed with the five samples per direction per fabric were not identical. The
first sample was loaded three times in traction to determine the maximum elongation.
For the second sample, load was applied three times in traction, and then released in
the same rate. Repetition was performed to determine if the mechanical behavior of
the fabric is identical depending on the number of loading. For the three last samples,
the load was applied two times in traction and then released in the same rate to check
hysteresis behavior of the fabric. Only the second loading will be analyzed according to
79
Chapitre 2. Caractérisation mécanique des ceintures de soutien lombaire
the results of the five loadings of the second sample.
True strain e in the direction of the tensile test is approximated by equation 2.1:
e = ln(
l
L
) (2.1)
with l, the the current length in mm and L, the initial length of the sample in mm.
During all the experiment, a picture has been taken every second. These pictures
follow evolution of the true strain in the tranverse direction of the tensile test et during
all the tests. True strain in the transverse direction of the tensile test et is experimentally
given by equation 2.2:
et = ln(
w
W
) (2.2)
with w, the current width in the transverse direction in mm and W, the initial width of
the sample in mm.
Poisson’s ratio ν is the ratio between the true strain in the transverse direction of the
tensile test et and the true strain in the direction of the test e (see equation 2.3):
ν = −et
e
(2.3)
Tensile force per unit width T (in N/mm) is the ratio between force F (in N), mea-
sured by the tension tester, and the width of the specimen Ls (in mm) (see equation 2.4):
T =
F
Ls
(2.4)
The typical tensile force per unit width vs. strain curve obtained in this study is
given figure 2.3. This curve has two phases: a rising phase during traction (1) and a
descending phase when releasing (2). The belt is used in the releasing phase. That’s
why it was decided to define the stiffness as the tangent’s slope at the beginning of the
released part of tensile force per unit width vs. strain curve.
2.2.2.3 Mechanical characterization of lumbar belts
Fixtures for the tension tester were designed to perform tensile test of lumbar belts
as if they were closed on a human trunk. These fixtures are shown in figure 2.4. Three
samples per belt type were tested. For all lumbar belts, load was applied in traction then
released three times to check plasticity, hysteresis and fatigue behavior of belts.
For lumbar belts, typical force-displacement curve is the same as for tensile force per
unit width vs. strain curve of fabric and shown in figure 2.3. Being consistent with the
definition of stiffness for the fabrics, stiffness of lumbar belt is defined as the tangent’s
slope at the beginning of the released part of the force-displacement curve.
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Figure 2.3 – Typical lineic tension vs strain curve of fabric or force-displacement curve
of lumbar belt
2.2.2.4 Mechanical model of lumbar belts
To determine the relationship between mechanical behavior of fabrics and the me-
chanical behavior of the corresponding lumbar belts, a mechanical model of the lumbar
belts is proposed. Every lumbar belts are a fabric assembly which is very different
depending on the lumbar belts. Each fabrics are modeled by a spring with a given
stiffness. Models of the four belts are shown on figure 2.5. Equivalent stiffness keq is
the sum of fabrics stiffness when springs are parallel and inverse of the sum of fabric
compliance when springs are serial. Stiffness k1 is the stiffness of fabric 1; stiffness k2 is
the stiffness of fabric 2 and so forth.
For example, equivalent stiffness of LombaSkin R© is given by the following equa-
tion 2.5:
keq =
2× k22 × k3 × k6
2× k22 × k6 + k2 × k3 × k6 + 2× k22 × k3 + k2 × k3 × k6
(2.5)
This equation can be obtained for the four studied lumbar belts.
2.2.2.5 Strain of lumbar belts measurement by optical full-field methods
Strain is obtained by coupling two optical methods of full-field measurement: fringe
projection and digital image correlation. Because the technique has already been ex-
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Figure 2.4 – Special fixtures to perform tensile test of lumbar belts: a. mounted on the
Instron test machine, b. mounted on the Instron test machine with lumbar belt, c. special
fixtures
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Figure 2.5 – Model with springs of: a. Lombax R© Original, b. LombaSkin R©, c. Lomba-
cross R©, d. Lombacross Activity R©
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plained earlier (Felipe-Sesé et al., 2014; Molimard et al., 2010; Shi et al., 2013), only a
summary is given here.
The principle of fringe projection is to determine the shape of an object, by projecting
the fringes on a plane and then on the studied object. Object presence creates a phase
shift of fringes related to the object depth (Gorthi et al., 2011). A temporal phase shifting
technique is used to estimate the local phase (Surrel, 1996). This phase is converted to
shape using appropriate calibration (Breque et al., 2004).
Digital image correlation (DIC) goal is to determine the displacement field between
the reference image described by grey level f (x, y) and a current image described by
grey level g(x, y) expressed by equation 2.6:
g(x, y) = T( f (x, y)) (2.6)
where T refers to the mechanical transformation. Parameters of the transformation
(δx, δy) are obtained through the maximization of the correlation product ( f × g). Here,
the maximum of the correlation product ( f × g) is obtained in Fourier space and sub-
pixel interpolation by a generalized spatial phase shifting.
The fringe projection method permits to determine the shape of the object (x, y, z)
and digital image correlation gives a displacement on the object plane of the camera.
A post-processing leading to the (u, v, w) displacement fields in a global landmark is
based on the projection of displacement obtained by DIC on this shape. Displacement
field in a local landmark denoted (ut, vt, wn) is obtained using shape derivate. Last, the
strain is obtained from the displacement vector gradient in the local landmark. This
methodology has already been used successfully by Pierrat et al. (2014).
Here, a specific experimental protocol was developed on a mannequin to measure
strain in lumbar belt. Experimental set-up consists of 1280 × 960 pixels resolution
camera, fringe projector and mannequin wearing lumbar belts. Figure 2.6 illustrates
camera and projector disposition (a) and a mannequin wearing the tested lumbar belt
(b).
Two steps were taken to achieve the experimental study. The first step consisted
of the optical acquisition of the lumbar belt worn but not stretched; the second step of
the optical acquisition of the tight lumbar belt worn by a mannequin i.e. closed and
stretched. Lumbar belt was tight at 20%. Displacement difference permits to evaluate
lumbar belt deformation, and after a convenient post-processing, strain when tighten.
Measurement zone (see rectangle in figure 2.6) was 60 mm long and 40 mm wide in the
right side of the mannequin. This zone has been chosen so that there was only one layer
of fabric.
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Figure 2.6 – Representation of a. optical system and b. mannequin wearing lumbar belt
2.2.2.6 Interface pressure calculation
According to Laplace’s law, the pressure applied on the trunk by a lumbar belt is
linked to the radius of curvature R of the body’s tensile force per unit width T of fabrics
contained in lumbar belt (see equation 2.7) (Dubuis et al., 2012).
P =
T1
R1
+
T2
R2
(2.7)
Direction 1 is the direction of the belt extension and direction 2 is the perpendicular this
direction.
It is assumed that two directions of traction correspond to the two main curvature
radii. If pressure P calculated with equation 2.7 is negative, it is set to 0.
Curvature radius R calculation is given on equation 2.8:
R =
1
γ
=
(1+ y′(x)2) 32
y′′(x)
(2.8)
with γ, the curvature and (x, y, z), the Cartesian coordinates of points on the surface of
the trunk. These coordinates are obtained by the fringe projection method.
According to Hooke’s law, tensile force per unit width is related to stiffness and
Poisson’s ratio by equation2.9:[
T1
T2
]
=
k× kp
1− µ× µp
[
1
kp
µp
kp
µ
k
1
k
] [
1
2
]
(2.9)
with 1, the strain in the direction of traction, 2, the strain in the perpendicular direction
of traction, k, the stiffness of fabric in the direction of traction, kp, the stiffness of fabric in
the perpendicular direction of traction, µ, the Poisson’s ratio in the direction of traction
and µp, the Poisson’s ratio in the perpendicular direction of traction.
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According to equation 2.7, equation 2.8 and equation 2.9, pressure can be obtained
by this equation 2.10 :
P =
k× e1(1+ µp)
1− µ× µp ×
y′′(x)
(1+ y′(x)2) 32
+
kp × e2(1+ µ)
1− µ× µp ×
z′′(x)
(1+ z′(x)2) 32
(2.10)
2.2.2.7 Pressure measurement validation
To validate the pressure calculation, pressure was measured with pressure mapping
system, a set of 12× 32 piezoresistive sensors, at the same time as the optical measuring
system of the strain. Adequacy of pressure measuring by the pressure mapping system
has been previously verified by a metrological study (Bonnaire et al., 2014).
2.2.3 Results
2.2.3.1 Fabrics characterization
Figure 2.7 shows tensile force per unit width vs strain curve for the six studied fabrics.
An example of tensile force per unit width vs strain curve for the three repetitions of
tensile test for the second sample of fabric 2 is given in figure 2.8.
Stiffness and Poisson’s ratio for all studied fabrics is given in table 2.3.
Table 2.3 – Stiffness and Poisson’s ratio of studied fabrics
2.2.3.2 Lumbar belts characterization
Force-displacement curves for the four studied lumbar belts is represented in figu-
re 2.9. An example of repeating traction for one Lombacross R© belt is given in figure 2.10.
Results for the other specimens are similar.
2.2.3.3 Lumbar belts modelling
Thanks to the mechanical model of lumbar belts, the equivalent stiffness was calcu-
lated for all studied lumbar belts. The results, in comparison with the stiffness obtained
by tensile test, are given in table 2.4.
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Figure 2.7 – Lineic tension vs strain curve for the six studied fabrics a. in warp and b.
weft direction
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Figure 2.8 – Second sample results of fabric 2 in the loading phase of the test
Table 2.4 – Stiffness and equivalent stiffness of lumbar belts
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Figure 2.9 – Force-displacement curves for the five studied lumbar belts
Figure 2.10 – Results of the mechanical test for the first studied Lombacross R© belt
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2.2.3.4 Pressure
Figure 2.11 shows results of pressure in the right side of the LombaSkin R© belt
generated with optical measurement and with the pressure mapping system. Table 2.5
are giving the mean pressure obtained for all lumbar belts with the two methods on the
right side.
Figure 2.11 – Pressure obtained on the same area: a. with optical measure and b. with
pressure mapping system
Table 2.5 – Applied pressure for the four lumbar belts with optical measure and pressure
mapping system in the right side
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2.2.4 Discussion
2.2.4.1 Fabrics’ mechanical properties
The stress versus strain curve for the three loadings of the second sample of fabric
2 is displayed in figure 2.8. For all fabrics, mechanical behavior is a little bit different
during the first loading of the sample. Other repetitions of the tests are quite the same.
That’s why a comparison between all fabrics was performed for the second loading. The
same phenomenon was found for the lumbar belts.
These results show that fabrics of lumbar belts must be loaded once before having
a stable mechanical behavior. Thus, it is recommended to wear any lumbar belt once
before selecting and/or adjusting it. Indeed, this is critical for any clinical study.
According to the results of the fabric tests, we can determine that there exist four
groups of fabrics:
• Group 1: Fabric 1 has the same mechanical stiffness for the warp and weft direc-
tions. It has virtually no significant deformation in the transverse direction to the
test when the test is performed in warp direction. Nevertheless, this fabric tends
to expand in the transverse direction to the test when the test is performed in weft
direction.
• Group 2: Fabric 2 is stiffer in the weft than in the warp direction. This fabric is the
most compliant fabrics in warp direction. It has the same behavior concerning the
deformation on the transverse direction during the traction test.
• Group 3: Fabrics 4 and 5 are ribbons. That’s why they were tested only in the warp
direction. These fabrics are very stiff fabrics compared to the other fabrics. They
have an average transverse deformation to the test, which is two times smaller for
the fabric 5.
• Group 4: Fabric 3 and 6 have quite the same mechanical stiffness for the warp and
weft directions. They have an average stiffness compared to the other fabrics in
warp direction. These fabrics have a large transverse deformation during the test
in both directions.
2.2.4.2 Lumbar belts’ mechanical properties and comparison
According to force-displacements curves of the four lumbar belts, there are two
kinds of lumbar belts:
• Type 1: Lombacross R© and LombaSkin R© belts
• Type 2: Lombacross Activity R© and Lombax R© Original belts
Lombacross Activity R© and Lombax R© Original belts are stiffer than Lombacross R©
and LombaSkin R© belts in loading phase. This can be explained by the structure of these
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fours belts. The main fabric composing the Lombax R© Original belt, fabric 1, is stiffer
than the fabric 2, composing the three other lumbar belts; Lombacross Activity R© has a
double layer of fabric by having a strap.
Mechanical model of lumbar belts performed in this study confirms that the lumbar
belts’ mechanical behavior depends on the mechanical behavior of the lumbar belt’s
fabrics and architecture. Actually, equivalent stiffness’ are comparable to the stiffness
determined by the tensile tests on lumbar belts with a mean error close to 6%. This
model can also be used to design new lumbar belts according to the desired mechanical
properties.
2.2.4.3 Adequacy of the pressure measurement
Optical method gives a large quantity of information, shape, displacement and
strains. As derived information, pressure is very useful in the context of compressive
medical devices.
The optical method’s advantages are:
• this method is easily implementable and transportable,
• pressure can be estimated on all surfaces, whether they are simple or complex,
• this method avoids changing the pressure applied by the medical device by adding
a thickness due to the presence of the sensor,
• this method is non-invasive and non-radiant, allowing the use on human beings.
Pressures obtained by optical method and by pressure mapping system are the
same in average. However, the pressure distribution is somewhat different depending
on the method. This can be explained by the pressure’s sensor size for the pressure
mapping system compared to the pixel size for the optical method. In the measurement
zone, there are 32 by 55 pixels of pressure obtained by the optical method versus 5 by
8 pressure sensors activated in the pressure mapping system. Pressure distribution
has a better resolution using the optical method than the pressure mapping system.
Then it is worth mentioning that the relative positioning between the two measuring
systems is a tedious task and some shifts might remain despite the efforts made by the
experimentalists.
Nevertheless, optical method of pressure evaluation has some limitations in its use:
• this method gives an idea of applied pressure of the lumbar belt in a restricted
and small area, because of the three conditions to implement Laplace’s law: the
area must be homogeneous and have the same curvature in both sides and there
shouldn’t be any friction;
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• it is necessary that no movement at all happen during the measurement – this lasts
approximatively 5s - , which can be difficult when measuring on humans.
• Hence those measurements cannot be made easily dynamic with optical method,
unlike pressure sensors.
To conclude, using an optical method for the evaluation of the pressure is a quick
way to evaluate the mechanical effectiveness of different lumbar belts. This also allows
comparing them. This method can be easily adapted to the evaluation of other medical
devices such as compression stockings or bandages. This optical method will be used in
a clinical study and compared to the measurement by pressure sensors. Stiffness and
strain obtained by this method is also useful for getting input of a numerical model of
human trunk which determine the impact of lumbar belts on the spine. Finally, the use
of the optical method to evaluate the pressure depends on the objective of the study.
2.2.5 Conclusion
This study was divided in three parts: the mechanical characterization of fabrics
used to lumbar belts design by uniaxial tensile tests, the mechanical characterization of
lumbar belts by tensile tests and the pressure evaluation applied to the body by optical
method.
Modeling of lumbar belts was performed to link the mechanical properties of the
fabrics and those of the lumbar belts using a unidimensional model taking into account
the mechanical properties of lumbar belts’ fabric and its architecture. This model permits
to explain the different behavior of the lumbar belts and to evaluate the applied pressure.
This model can also be useful to design new lumbar belts.
Digital image correlation and fringe projection methods coupled with tensile test of
fabrics give the shape of a belt on human body, its displacements and strain, which is of
major interest at a design stage. Then, simple processing permits to evaluate the pressure
applied by the medical device on the human body. This method is non-invasive and
non-irradiating. It will be used in a future clinical study to compare pressure applied by
different lumbar belts.
This project is a study upstream of a larger project to evaluate lumbar belts on healthy
and pathological subjects.
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3 Caractérisation métrologique des
capteurs de pression
Ce troisième chapitre décrit une série de tests de performance réalisés afin de caractériser la mesure
de pression à l’aide de matrices de pression composées de capteurs piezorésistifs. Cette étude est la
première étape de l’analyse clinique des ceintures de soutien lombaire. Les recommandations pour
la mesure de pression obtenues dans ce chapitre seront pris en compte dans le développement du
protocole de mesure clinique. Ce chapitre est un article publié au Proceedings of the Institution
of Mechanical Engineers, Part H: Journal of Engineering in Medecine.
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3.1. Résumé
3.1 Résumé
Ce chapitre 3 est une étape technique préliminaire de l’étude clinique. Elle concerne
l’utilisation de matrices de capteurs pour mesurer une pression d’interface. L’objectif
principal est de développer des tests de performance adaptés aux conditions d’utilisation
souhaitées d’une matrice de capteurs de pression, afin de caractériser la justesse de la
mesure de la pression.
Dans cette étude, quatre matrices identiques de la société Vista Medical, nommées
FSA c©, ont été étudiées. Ces matrices ont été choisies pour leur taille et leur coût
raisonnable par rapport à leur efficacité de mesure de la pression, d’après les résultats
d’études précédentes sur ces capteurs. Ces matrices étaient toutes composées de 12 par
32 capteurs piézorésistifs de 7,9mm de côté, espacés par 4,2mm. La taille de la zone
active est donc de 382 par 142mm. La taille totale d’une matrice est de 482 par 242mm.
Les capteurs sont calibrés pour une mesure de la pression entre 0 et 100mmHg. Pendant
la calibration, la pression à 50mmHg est mesurée pendant une minute afin de compenser
la dérive possible du capteur.
Pour évaluer ces quatre matrices identiques, deux types de tests ont été développés :
des tests classiques de métrologie et des tests spécifiques à l’utilisation souhaitée de ces
capteurs.
Les tests classiques de métrologie sont les suivants :
• Test de la linéarité : différents poids ont été fabriqués afin d’appliquer une pression
entre 6 et 96mmHg, sur un seul capteur d’une matrice 30 fois de façon aléatoire.
Le coefficient de régression linéaire R2 entre la pression appliquée et la pression
mesurée, la dispersion et l’écart-type ont été calculés.
• Test de l’hystérésis : deux tests ont été réalisés. Pour le premier, les mêmes poids
que ceux utilisés pour le test de linéarité, ont été appliqués de façon croissante
puis décroissante sur huit capteurs. Pour le deuxième test, les matrices ont été
placées sur une poche d’air et entre deux plaques de bois afin d’appliquer de
façon croissante et décroissante une pression comprise entre 10 et 100mmHg sur
la matrice. L’hysteresis a été calculée pour les deux tests.
• Test de répétabilité : le premier test de l’hystérésis a été réalisé trois fois. Une
analyse de la variance de Kruskal-Wallis a été utilisée pour déterminer s’il y avait
une différence significative entre les répétitions.
• Tests de reproductibilité : le premier test de l’hystérésis a été réalisé dans deux
pièces différentes, par deux personnes différentes, à deux moments différents
séparés de deux mois. Une analyse statistique utilisant un plan d’expériences fac-
toriels, comprenant quatre variables indépendantes, modélisés par un polynôme
99
Chapitre 3. Caractérisation métrologique des capteurs de pression
linéaire, a été utilisé. Ces variables sont : le lieu, l’opérateur, le temps et le poids
appliqué sur le capteur.
• Test de dérive : quatre poids correspondant à une pression appliquée de 26, 40, 52
et 80mmHg ont été posés 30 minutes sur six capteurs par matrice. L’amplitude de
la dérive, définie par la différence entre le minimum et le maximum de pression
mesurée pendant 30 minutes, et la variation de pression relative, définie par le
ratio entre la variation absolue de la pression et la pression appliquée, ont été
calculées.
Les tests spécifiques à l’utilisation souhaitée des capteurs sont :
• Test de courbure : les matrices de pression ont été placées sur quatre cylindres
de rayon de 60, 80, 100 et 125mm. La pression a été appliquée sur une ligne de
capteurs de la matrice en utilisant une bande de 15mm de largeur au bout de
laquelle des poids ont été accrochés. Six ou sept pressions ont été appliquées
par cylindre et par matrice. La pression normalisée a été calculée en divisant la
pression mesurée par la pression appliquée.
• Test de l’état de surface : deux tests ont été réalisés. Pour le premier, un test de
d’hystérésis sur un capteur par matrice a été réalisé avec sept tissus différents
utilisés dans le domaine médical, positionnés entre la table et la matrice. Pour
le second, un test d’hystérésis sur un capteur par matrice a été réalisé avec des
poids recouverts de silicone et de la mousse positionnée entre la table et la matrice.
Une analyse statistique a été faite afin de déterminer si la réponse en pression
était statistiquement significativement différente de la mesure sans tissu ou sans
silicone et mousse.
• Test de superposition de matrices : le premier test d’hystérésis, c’est-à-dire sur
un capteur par matrice a été réalisé sur trois capteurs pour deux matrices super-
posées. Une analyse statistique a été faite pour déterminer s’il y a une différence
statistiquement significative entre la mesure de pression de la matrice au dessus et
de la matrice en dessous. La différence absolue entre la pression mesurée avec et
sans superposition a été calculée.
Les résultats obtenus pour les tests classiques de métrologie sont les suivants. Pour
la linéarité, le coefficient de régression linéaire R2 est compris entre 0,86 et 0,98 suivant
le capteur et la matrice. La dispersion maximum et la déviation maximum standard sont
de 18,9 et 9,60mmHg respectivement. En ce qui concerne le premier test d’hystérésis (test
sur un seul capteur par matrice), l’hystérésis est entre 0,228% et 27,9%. Pour le second
test, elle est comprise entre 6,29% et 9,41%. Le résultat de l’ANOVA de Kruskal-Wallis
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a une probabilité de 0,88, ce qui démontre que les mesures sont répétables. Pour ce
qui est de la reproductibilité, le lieu, le temps et l’opérateur ont une influence sur les
résultats. Enfin, la mesure de la pression dérive, car elle varie entre 60 et 800 secondes.
L’étalonnage doit être modifié afin de rectifier cette dérive.
Les résultats obtenus pour les tests spécifiques à l’utilisation des matrices souhaitées
sont les suivants : la mesure reste correcte sur une surface courbée pour une pression
appliquée de plus de 50mmHg. Il n’est pas possible de conclure pour des pression plus
faibles. L’état de surface de la mesure et la superposition de matrices ont une influence
sur la mesure.
Cette étude a permis de tenir compte de certains paramètres pour le développement
du protocole clinique de mesure. La mesure de la pression est correcte. La linéarité, la
précision et l’hystérésis sont significatives. La mesure est répétable et acceptable sur des
surfaces courbes. Néanmoins, il est nécessaire, pour pouvoir comparer des pressions, de
réaliser les mesures dans le même lieu avec le même opérateur dans un court laps de
temps et sur des surfaces de même nature. L’étalonnage doit être adapté pour éviter la
dérive, en laissant la mesure à 50mmHg 30min au lieu de 1min. Enfin, la superposition
de matrices doit être évitée. Toutes ces conditions vont être prises en compte pour la
suite de l’étude décrite dans les autres chapitres de cette thèse.
3.2 Article : Characterization of pressure measuring system for
the evaluation of medical devices
3.2.1 Introduction
Low back pain is a major public health problem in developed countries. In France,
prevalence of low back pain is higher than 50% (Fassier, 2011). Because of health care
costs and sick leave (Fassier, 2011; Leclerc et al., 2009), low back pain has adverse conse-
quences on both the social and economic level. Many treatments have been proposed.
However, no guidelines are proposed to practitioners, particularly for chronicle evolu-
tion. Treatment propositions and success depend on the patient comportment, on the
aetiology and/or mechanical causes of low back pain, on the evolution along the time
and also on the physician’s opinions. Lumbar belts are frequently proposed to treat low
back pain. Several clinical trials have shown their clinical effectiveness (Calmels et al.,
1999, 2009). Nevertheless, both the mechanical and the physiological effects of lumbar
belts remain unclear.
It is assumed that the main mechanical effect of lumbar belts is the pressure applied
on the trunk; therefore it has been decided to investigate experimentally this pressure. In
the medical field, pressure measurement is already used to evaluate devices employed to
prevent bedsores (Anne Fenety et al., 2000; Hamanami et al., 2004; Reenalda et al., 2009;
Rithalia et al., 2000; Shelton and Lott, 2003; Tam et al., 2003; Vaisbuch, 2000), to measure
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the interface pressure of compression stockings, compression bandages (Candy et al.,
2010; Damstra et al., 2008; Damstra and Partsch, 2009; Dumbleton et al., 2009; Hafner
et al., 2000; Partsch et al., 2006; Reich-Schupke et al., 2009) and rigid orthosis (Aubin
et al., 2007; van den Hout et al., 2002). Using pressure measurement to mechanically
characterize lumbar belts can be considered as new approach.
Four types of interface pressure sensors exist: pneumatic (Example: PicoPress c©, St
Neots Cambridgeshire, United Kingdom), electro-pneumatic (Example: Salzmann c©,
St. Gallen, Switzerland), resistive (Example: Tekscan c©, Boston MA, USA) or capacitive
(Example: X-Sensor c©, Calgary Alberta, Canada or Novel c©, Munich Germany) sensors.
Resistive or capacitive sensors may be assembled into a structure that enables the
pressure to be measured at several points simultaneously; this structure is often called a
pressure mapping system.
In this study, four identical FSA c© pressure mapping systems were chosen and
purchased (Vista Medical c©, Winnipeg Manitoba, Canada). They are composed of
resistive sensors, based on the piezoresistive properties of some materials. The resis-
tivity of piezoresistive materials varies according to the forces exerted on this material.
Resistivity is proportional to the electrical resistance which is converted into voltage.
After calibration, measurement of voltage enables the interface pressure to be measured
(Fergenbaum et al., 2005). These pressure mapping systems were chosen because they
are thin and compliant, free from error of measurement on curved surfaces, sensitive
in detecting a range of pressure as low as 0-100mmHg (0-13.3kPa), in accordance to
in-vivo studies (free from temperature or moisture effects, dynamic range ≥ 10 Hz )
and give indications of pressure gradients in a context of spatial variations of support
stiffness and shape (Chiang et al., 2007; Ferguson-Pell et al., 2000; Lai and Li-Tsang,
2009). Compared to the capacitive sensors, resistive sensors have a lower drift and are
less expensive (Polliack et al., 2000; Wheeler et al., 2011).
Aim of this study is to evaluate these four identical pressure mapping systems, par-
ticularly in challenging applications such as lumbar belts. This evaluation is performed
by two types of tests: - classical tests of metrology such as linearity, hysteresis, repeata-
bility, reproducibility and drift, - specific test for the application developed in this study,
such as curvature, surface condition and mapping system superposition. The goal of
classical tests is to determine the proper functioning of sensors in their general use. The
goal of specific tests is to characterize the pressure sensors in case of interface pressure
measurement between the trunk and the lumbar belt. Actually, in this specific type
of measurement, surfaces are soft and curved. Moreover, the four pressure mapping
systems may be partially superimposed during the measurement.
102
3.2. Article : Characterization of pressure measuring system for the evaluation of
medical devices
3.2.2 Methods
3.2.2.1 The FSA c© pressure mapping systems
Four mapping systems are needed to measure the interface pressure all around the
trunk. In this study, the mapping systems will be tested all together and no comparison
between them will be done. Pressure mapping systems are composed of 12 by 32
piezoresistive sensors. Each sensor is a square with sides measuring 7.9mm, separated
by 4.2mm. The active area is 382 by 142mm. The total size of the mapping system is 482
by 242mm. Sensor calibration is performed with the pressure range from 0 to 100mmHg.
During calibration, 50mmHg is measured for 60 seconds to compensate the drift effect.
The FSA c© pressure mapping system is illustrated in figure 3.1. The pressure mapping
systems are denoted below A, B, C and D.
Figure 3.1 – FSA c© Pressure mapping system
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3.2.2.2 Classical tests of metrology (ISO, 2004)
Linearity test: For the linearity test, seven cylindrical steel weights were designed to
apply pressure between 6 and 96mmHg on one sensor. Weights were randomly applied
in sensors 1, 2 and 3 (see figure 3.1). Thirty measurements were carried out for each
sensor. The linear regression coefficient R2 between applied and measured pressures,
the dispersion and the standard deviation sp were calculated. The linear regression
coefficient R2 is defined by the following formula 3.1:
R2 =
cov(P, Pi)2
var(P)var(Pi)
(3.1)
with P, the measured pressure value in mmHg and Pi, the applied pressure value in
mmHg.
The dispersion is defined as the difference between the maximum and the minimum
pressure measured for each applied pressure. The standard deviation sp of the measured
pressure is defined by the following formula 3.2:
sp =
√
1
n− 1
n
∑
i=1
(Pi − P¯)2 (3.2)
with n, the size of the measured sample and P, the measured pressure value for each
applied pressure in mmHg.
Hysteresis test: Two types of hysteresis tests were performed: an hysteresis test in
only one sensor and an hysteresis test in all sensors at the same time of the mapping
system.
For the first test, the same weights as for the linearity test, were increasingly and
decreasingly applied on eight sensors. The position of these sensors is represented
in figure 3.1. For the second test, pressure mapping was placed on an air pocket and
introduced between two wooden planks. Figure 3.2 illustrates this experimental device.
The air pocket was inflated to apply increasing then decreasing pressure between 10 and
100mmHg to the mapping system.
Hysteresis is defined by the following formula 3.3
Eh(%) =
|yd(xi) − ym(xi)|
xi · 100 (3.3)
with xi, the discrete values of applied pressure in mmHg, ym the measured pressure
value during the increasing phase corresponding to a given xi in mmHg, and yd the
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Figure 3.2 – Experimental device for the second hysteresis test: a. all elements of the
experimental device, b. device in used, with one pressure mapping system inside
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measured pressure value during the decreasing phase corresponding to a given xi in
mmHg.
Repeatability test: The repeatability of experiments was assessed by performing the
first hysteresis test three times. Repetitions were compared by statistical analysis as
explained in paragraph 3.2.2.4.
Reproducibility test: The reproducibility of time, location and operators was tested.
The first hysteresis test was performed in two different rooms, by two different operators
and at two different times separated by two months. A specific design of experiments
was used to evaluation reproducibility (see table3.1). In this design of experiments,
there are four independent factors: location, time, operators and weight applied to the
mapping system. The interactions between each factor are considered. The selected
design of experiments is factorial and follows this polynomial model (see equation 3.4):
P =∑
i
βixi +∑
ij
βijxixj (3.4)
with P, the measured pressure (mmHg), βi or βij, the polynomial coefficients and xi or
xj, the input factor of the design of experiments.
Drift test: To determine if the pressure recorded changes over time, four weights
corresponding to 26, 40, 52 and 80mmHg applied pressure were left on 1, 2, 3, 4, 5 and
6 sensors (see figure 3.1) for a duration higher than that of the calibration to drift (30
minutes).
For each case, the range of stored drift, as defined by the minimum and maximum
pressures measured during the testing, was determined. The relative pressure variation
was expressed by the following formula 3.5:
δPr =
|Pm − Pa|
Pa
(3.5)
with δPr the relative pressure variation, Pm the measured pressure and Pa the applied
pressure.
3.2.2.3 Tests specific to the application
Curvature test: An experimental setup was developed to characterize the impact of
measurement on curved surfaces. This experimental setup consists in a support on
which it is possible to place cylinders of different radii. Radii used in this study were 60,
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Table 3.1 – Design of experiments to test the reproducibility of time, place and operators
80, 100 and 125mm. Pressure mapping systems were placed on the cylinder. Pressure
was applied on one single line of sensors using a 15mm band, at the end of which
weights were hung on. This experimental setup is illustrated in figure 3.3. Three lines
were tested for one mapping system. As results were similar for these three lines, just
one line was tested for the other three pressure mapping systems. Six or seven different
pressures were applied per cylinder, per line and per pressure mapping system.
For each applied pressure, cylinder and pressure mapping system, normalized
pressure was calculated according to the following formula 3.6
Pn =
Pm
Pa
(3.6)
with Pn the normalized pressure, Pm the measured pressure and Pa the applied pressure.
107
Chapitre 3. Caractérisation métrologique des capteurs de pression
Figure 3.3 – Experimental device for curvature test
Surface condition test: The possible application of this system is to measure the in-
terface pressure applied by lumbar belts. Usually these belts are worn over garments
(tee shirt, shirts, etc.). The surface condition of the measured zone is important. Two
different surface conditions have been tested. Evaluation of the effect of the surface
condition was done in two stages.
Firstly, a hysteresis test was performed with only one sensor and seven different
medical fabrics placed between the table and the mapping system. For two of the tested
fabrics, the pressure decrease was more than 50%. Therefore, these two fabrics were not
considered for the statistical analysis. For the other five fabrics, two statistical analyses
were performed. The first one was used to compare results with and without fabric
between the pressure mapping system and the table. The second one was used to
determine if results are different depending on fabrics inserted between the table and
the pressure mapping system. Secondly, the hysteresis test was conducted with only
one sensor with weights surrounded by silicone and with froth positioned between
the table and the mapping system. Statistical analysis was done to determine if there
are statistical significant differences between results for this test and for the first test of
hysteresis (test in one sensor). The linear regression coefficient was calculated thanks to
equation 3.1.
Mapping system superposition test: To determine the impact of two superimposed
pressure mapping systems on the results, the first hysteresis test (test in one sensor) was
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performed in three sensors stacking two mapping systems.
Statistical analysis was performed to determine if there are statistical significant
differences between results for the pressure mapping system “from above” and the
pressure mapping system “from the bottom”. Absolute differences between measured
pressures with or without superposition were calculated for each pressure mapping
system.
3.2.2.4 Statistical analysis
Statistical analysis was used to determine differences between two or more than two
distributions. Depending on the number of data sets to compare, two types of statistical
approach were used. A Jarque-Bera test was used to check whether or not data matched
normal distribution.
To compare two sets of data, a Student t-test was used if they were distributed
following a normal distribution, and a Wilcoxon signed ranks if not. The statistical
analysis of two distributions was used for mapping system superposition and surface
condition tests. Student t-test was also used for the linearity test to determine if the linear
regression curve’s slope is zero. To compare more than two sets of data, an ANOVA was
used if they were all distributed following a normal distribution, and a Kruskal-Wallis
test if not. If needed, the post-hoc test of Tukey was used to find which of the data
sets were different. The statistical analysis of more than two distributions was used for
repeatability and surface condition tests.
All the statistical tests were performed with a risk α to be equal or smaller than 5%.
3.2.3 Results
3.2.3.1 Classical tests of metrology
Linearity: Linear regression coefficients and p-value of the Student’s test on slope=0
are given in table 3.2. The results are illustrated for one sensor of one mapping system in
figure 3.4. The linear regression coefficient R2 is between 0.86 and 0.98 depending on the
sensor and the mapping system. The maximum dispersion and the maximum standard
deviation to the measured pressure are 18.9 and 9.60mmHg respectively. Table 3.3 shows
the results of maximum dispersion and maximum standard deviation for sensors with
the best and the worst linearity.
Hysteresis: All results are given in table 3.4. For the first test of hysteresis (test in
only one sensor), hysteresis is between 0.228% and 27.9%. An example of results for
the second hysteresis test (test in all sensors of a pressure mapping system) is given in
figure 3.5. For this test of hysteresis, the hysteresis is between 6.29% and 9.41%. All
results are given in table 3.5.
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Table 3.2 – Results of linearity: linear regression coefficient and p-value of the Student’s
t-test on slope= 0
Table 3.3 – Results of linearity: dispersion and standard deviation for sensors with the
best and the worst linearity.
Repeatability: The Kruskal-Wallis test shows no difference (p-value = 0.88). Measure-
ments are repeatable.
Reproducibility: Table 3.6 indicates the polynomial coefficient of the experimental
design model and probability that the factor xi has at least a 95% chance of not signifi-
cantly affecting the response to pressure of the sensors. xi can be time, space, operators,
weight or interactions factors. The biggest polynomial coefficient corresponds to the
weight influence and the smaller corresponds to the time influence. Location, weight,
time coupling with operators and time coupling with location have statistical influence
to the measured pressure.
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Figure 3.4 – Results of linearity: measured pressure depending on applied pressure for
the sensor 1 of the pressure mapping system C
Figure 3.5 – Results of the second hysteresis test (test in all sensors of a pressure mapping
system): mean measured pressure depending on applied pressure for mapping system
A
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Table 3.4 – Results of hysteresis: test in only one sensor per mapping system
Table 3.5 – Results of hysteresis: test in all sensors per mapping system
Drift: No significant drift was observable during the first 60 seconds, i.e. the calibration
time for drift. After that period, three types of drift are obtained: measured pressure
increases during the first few minutes and becomes stable, measured pressure decreases
during the first few minutes and becomes stable and measured pressure is stable over
time. Figure 3.6 represents these three typical results. For all sensors, measured pressure
becomes stable and reaches its nominal value after 800 seconds.
3.2.3.2 Tests specific to the application
Curvature: Figure 3.7 shows results for the mapping pressure system A. The results
depend on the applied pressure. When the applied pressure is less than 50mmHg, the
measured pressure is lower than the applied pressure. Nevertheless, when the applied
pressure is more than 50mmHg, the difference between the applied pressure and the
measured pressure is minor.
Surface condition: The probabilities of there being at least a 95% chance that results
with and without fabric between the pressure mapping system and the table are different
for the five tested fabrics are given in table 3.7. All fabrics have a statistically significant
influence on the results.
The Kruskal-Wallis test is significant (p-value < 0.001). The five fabrics are statistically
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Table 3.6 – Results of the design of experiments for reproducibility. t: time, o: operators,
l: location, w: weight
Table 3.7 – Results of surface condition: p-value of the statistical test to determine the
statistically significant differences between measured pressure with and without fabric
between the pressure mapping system and the table
significantly different. Only measured pressure for fabrics 1 and 2, 3 and 4, and 3 and 5
do not have a statistically significant difference. For the second surface condition test,
the linear regression coefficient R2 is between 0.95 and 0.99, depending on the sensor
and the mapping system. Hysteresis is between 4.2% and 15%. For the third surface
condition test, the linear regression coefficient R2 is between 0.92 and 0.98. Detailed
results for the second and third tests are presented in table 3.8.
Mapping system superposition: Mapping system superposition results consist of two
distributions: measured pressure for the mapping systems “from above” and for the
mapping systems “from the bottom”.
Results for the test of Wilcoxon signed rank, to compare results for the mapping
systems “from above” and “from the bottom”, are given in table 3.9. Table 3.10 indicates
absolute differences between measured pressures with or without superposition for
each pressure mapping system.
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Figure 3.6 – Results of drift: a. drift for 26mmHg applied pressure for mapping system
A in the sensor 1, b. drift for 40mmHg applied pressure for mapping system C in the
sensor 1, c. drift for 26mmHg applied pressure for mapping system D in the sensor 3
Figure 3.7 – Results of curvature: normalized measured pressure depending on applied
pressure and radius of cylinders Rc for mapping system A
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Table 3.8 – Results of surface condition: linear regression coefficient for the second and
third surface condition tests
Table 3.9 – Results of mapping system superposition: p-value of the statistical test to
determine the statistically significant differences between mapping system from above
and from the bottom
Table 3.10 – Results of mapping system superposition: absolute differences between
measured pressures with or without superposition for each pressure mapping system in
mmHg
3.2.4 Discussion
In this study, four identical pressure mapping systems were evaluated in term of
linearity, hysteresis, reproducibility and drift. Some other evaluations demonstrated
the efficacy of the pressure mapping systems in the specific application of lumbar belts
characterization. According to the results, pressure mapping systems are suitable for
this application.
We found that linearity is acceptable according to the linear regression coefficient
R2 which is always greater than 0.85. Pressure measured with sensors is always un-
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derestimated. The maximum deviation is 15.4mmHg. The hysteresis of the pressure
mapping system depends on sensors. On the whole, hysteresis is low between 6.29%
and 9.41%. Measurements are repeatable. The reproducibility test shows the influence of
experimental location, time and operator; the most influencing parameter is the location.
According to the drift test, the value remains stable if the measuring time remains lower
than the drift calibration time, but dramatically changes afterward.
Thanks to our tests specific to the application, it is possible to conclude that curvature
test results depend on the applied pressure. For applied pressure higher than 50mmHg,
measurement is the same as on a flat surface. Nevertheless, for applied pressure less
than 50mmHg, the measured pressure is lower than the applied pressure. This can be
explained by the experimental device. It is supposed that the band sticks on the cylinder
when the applied pressure is too low and the pressure estimation from Laplace’s law is
not valid any more. Thus, no conclusions to the impact of curvature for low measured
pressure can be drawn from these results.
We also proved that the surface measurement has a significant influence on the
measured pressure. However, there is no change in hysteresis and linearity when
pressure is measured between two soft surfaces. In this case, hysteresis is between
4.2% and 15% and the linear regression coefficient is between 0.92 and 0.98. Last, the
superposition of two pressure mapping systems can have a significant influence on the
measurement.
3.2.4.1 Comparison of the FSA c© pressure mapping system to the other resistive
pressure mapping systems
Metrological results of other sensors have been collected from the literature: Flexi-
force c© (Ferguson-Pell et al., 2000), F-Socket c© (Polliack et al., 2000) and F-Scan c© (Fer-
genbaum et al., 2005) sensors from Tekscan c©, Rincoe’s sensor (Polliack et al., 2000) and
Lück sensor (Volker et al., 2006). Measurement error and hysteresis are summarized in
table 3.11. For accuracy, FSA c© sensor is identical (Flexiforce c©, F-Socket c©) or even
better (Rincoe, Lück, F-Scan c©) than other pressure mapping systems. For hysteresis,
performances of other resistive sensors are identical (Flexiforce c©) or lower (F-Socket c©,
Rincoe) than the FSA c© sensor. Measurement is repeatable for all resistive sensors
(Ferguson-Pell et al., 2000; Lai and Li-Tsang, 2009). Other resistive sensors drift as well:
Flexiforce sensors’ measurements increase or decrease with time (Ferguson-Pell et al.,
2000; Wheeler et al., 2011); Rincoe SFS and F-Socket c© from Tekscan c© sensors’ measure-
ments increase with time (Fergenbaum et al., 2005; Polliack et al., 2000). The increase
or decrease of the measurement varies from 7.4% to 11.9% in twenty minutes (Polliack
et al., 2000). According to the literature, the curvature of the measurement surface has an
influence, for other resistive sensors than FSA c© sensor on the measurement regardless
of the pressure range. The sensitivity of the Tekscan c©’s Flexiforce c© sensor is modified
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with radius of curvature (Ferguson-Pell et al., 2000). For Rincoe SFS and F-Socket c©
sensors from Tekscan c©, accuracy decreases, drift error increases and hysteresis can
increase or decrease with radius of curvature (Polliack et al., 2000). No data was found
to compare the FSA c© sensor with other resistive sensors in term of reproducibility,
surface condition and superposition of two pressure mapping system.
Table 3.11 – Comparison between the studied pressure mapping system and other
commercial systems based on literature survey: resistive pressure mapping systems.
Mapping
system
reference
FSA c©
Tekscan’s
Flexi-
force
Tekscan’s
F-Socket
Tekscan’s
F-Scan
Rincoe Lück
Measurement
error
12.6%
[5.62%,
26.3%]
8.5 ±
7.2%
247%
24.7 ±
19.02%
-33%
Hysteresis
[6.29%,
9.41%]
5.4 ±
2.5%
41.9 ±
15%
-
15.1 ±
8%
-
3.2.4.2 Comparison of the FSA c© pressure mapping system to the capacitive pres-
sure mapping system
It is also possible, according to data from the literature, to compare the FSA c© sensors
with other types of pressure mapping systems for measuring interface pressure: the
X-Sensor c© capacitive pressure mapping system (Fergenbaum et al., 2005; Hochmann
et al., 2002; Volker et al., 2006) and Novel c© distributed sensors (Lai and Li-Tsang, 2009).
For linearity, the X-Sensor c© is linear (Hochmann et al., 2002) and measures 75.5% of the
applied pressure (Fergenbaum et al., 2005). The capacitive sensor may demonstrate a
worse performance than FSA c©. The maximum measurement error for X-Sensor c© is
65% of applied pressure or 27mmHg (Volker et al., 2006). Novel c©’s sensor demonstrates
a superior performance: its linear coefficient is 0.997 and the measurement error is less
than 1mmHg (Lai and Li-Tsang, 2009). But capacitive sensors have a greater hysteresis
than resistive sensors. For example, the X-Sensor c© hysteresis is 14% (Hochmann et al.,
2002). Measurement with capacitive sensors is repeatable (Chiang et al., 2007; Lai and
Li-Tsang, 2009). According to the drift test, measured pressure with capacitive sensors
increases with time (Fergenbaum et al., 2005; Wheeler et al., 2011). Concerning the
surface condition, capacitive sensors, X-Sensor c© and Novel c©, allow better or worse
measurement on soft surfaces depending on the thickness of these surfaces (Hochmann
et al., 2002). No data was found to compare the FSA c© sensor with capacitive sensors in
terms of reproducibility, curvature and superposition of two pressure mapping systems.
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3.2.4.3 Considerations on the use of FSA c© pressure mapping system for the clinical
study of lumbar belt
Based on these results, it is necessary to take into account some points to develop
the experimental protocol. First, to be accurate, measurement must be done in the
same place and preferably by the same operator and in short time frame. It’s easy to
perform measurement in the same place, but it’s more difficult, in a clinical field, to
respect the two other points, because measurements is often done by more than one
experimenter and it’s difficult to find enough subjects in a short time frame. However,
these two parameters have influence on the results with coupled parameters. Secondly,
drift result shows the importance in the choice of the drift calibration period, drift being
uncontrolled if the measuring time is higher. Actually, during calibration, the central
value of the calibration interval is measured for a flexible period. Pressure mapping
system was calibrated in this study with a flexible period of 60 seconds, but the period
can be increased to more than 800 seconds to avoid drift. This solution permits to
perform dynamic measurements. Third, improving the curvature test is necessary before
beginning the clinical study to ensure that the measurement of low pressure will be
accurate on curved surfaces. Fourthly, surface condition having an influence on the
results, pressure measurements will be done between lumbar belts and a tee-shirt of the
same composition for all experiments and all subjects. Whatever the surface condition,
pressure measurement remains accurate in term of linearity and hysteresis. Finally, the
pressure mapping systems will be used to never overlap while covering the whole trunk.
To overcome the difficulty of this condition, measures will be taken side by side. All
these conditions allow a suitable measurement of pressure and to compare pressure
applied by lumbar belt in term of lumbar belt’s types and patient’s morphology.
To conclude, the FSA c© sensor performance can be considered as better than other
resistive sensors and demonstrates an identical performance to the capacitive sensor X-
Sensor c© with lower hysteresis. Nevertheless, the capacitive sensor Novel demonstrates
a better performance than the FSA c© sensor, but has a higher drift effect. FSA c© sensors
can be a good choice for the future clinical study developed to measure the static pressure
applied by the lumbar belt on the trunk, because this study will be done in the same
place, in a short time frame, with the same operator, with no overlapped mapping
system and between same types of surface. Indeed, the procedure described earlier with
FSA c© pressure mapping system still lacks of robustness for a routine clinical practice to
evaluate pressure applied by lumbar belts prescribed to the low back pain patients.
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3.2.5 Conclusion
In this study, four FSA c© pressure mapping systems were characterized in term of
linearity, hysteresis, repeatability, reproducibility, drift, curvature, surface condition and
mapping system superposition. It was found that these pressure mapping systems are
suitable for our application: pressure measurement between two soft surfaces, lumbar
belt and the human trunk. Linearity, accuracy and hysteresis are adequate. Measurement
is repeatable and suitable on a flat surface. The curvature of the surface measurement
has no significant impact on the measured pressure.
However, it is necessary to take into account some recommendations before per-
forming measurements with this FSA c© sensor. To compare the results of different
experiments, measurement must be performed in the same place, over a short time-
frame, with the same operator. Calibration must be adapted to prevent sensor drift.
The measurements shall concern the same type of surface. Moreover, it is important to
avoid overlap of pressure mapping systems. Further study is needed to evaluate the
performance of the sensor on a curved surface when applied pressure is lower than
50mmHg and also how the sensor behaves when temperature and humidity change.
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4 Etudes précliniques
Ce chapitre comporte deux études réalisées afin de développer le protocole clinique qui fait l’objet
du chapitre 5. La première étude présente le protocole de mesure réalisé sur un seul sujet pour
prouver sa faisabilité et déterminer les éléments importants pour obtenir une mesure la plus
précise possible. La deuxième étude est la réalisation du protocole sur un échantillon de quinze
sujets sains afin de s’assurer de l’adéquation possible du protocole à diverses morphologies. Cette
deuxième étude permet également une comparaison avec les résultats sur les sujets lombalgiques.
Sommaire
4.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 125
4.2 Validation d’un protocole de mesure de la pression d’interface cou-
plé à une mesure de surface pour la caractérisation de ceintures de
soutien lombaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 127
4.2.1 Méthodologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 127
4.2.2 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134
4.2.3 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 138
4.2.4 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 140
4.3 Etude pilote pour la comparaison et la caractérisation mécanique
des ceintures de soutien lombaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 141
4.3.1 Méthodologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 141
4.3.2 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 146
4.3.3 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 152
4.3.4 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 156
4.4 Bibliographie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 158
123

4.1. Introduction
4.1 Introduction
La lombalgie est une douleur de la région lombaire. La lombalgie commune, sujet
de cette étude, a une origine mécanique et est à différencier des formes dites symptoma-
tiques, avec une étiologie inflammatoire, infectieuse ou tumorale. Il existe trois types de
lombalgies selon la durée d’évolution (Stucki and Waldburger, 2001):
• la lombalgie aigüe avec une douleur durant quelques heures ou quelques jours,
• la lombalgie subaigüe avec une douleur durant plusieurs jours ou par épisode
itératifs sur plusieurs mois,
• la lombalgie chronique se définissant par une douleur continue depuis au moins
trois mois.
La prévalence de la lombalgie est d’après l’enquête décennale santé française de
2009 (Fassier, 2011) de 50% en un an. D’après l’enquête handicap incapacité dépendance
(Fassier, 2011), 7 à 8% de la population des 30-64 ans a une lombalgie invalidante.
La lombalgie a des enjeux économiques et sociétaux du fait du nombre important de
personnes nécessitant des soins pour cette pathologie chaque année et des arrêts de
travail qu’elle engendre (Fassier, 2011; Krismer and Van Tulder, 2007).
Les traitements de la lombalgie chronique sont variés et toujours pas très bien codi-
fiés. Ils dépendent de nombreux facteurs, dont la cause de la douleur mais également
du comportement du médecin traitant ou du patient (Widerström et al., 2012). L’analyse
de la littérature permet de distinguer les traitements suivants : des traitements médica-
menteux, chirurgicaux, physiques, de rééducation, des techniques de manipulations
vertébrales, le port d’orthèses ou de corsets. Dans le cas de la lombalgie chronique, la
douleur ne provient plus nécessairement de la seule origine lésionnelle, mais est souvent
multifactorielle. Il est donc préconisé une approche multidisciplinaire (médecin, psycho-
logue, kinésithérapie, assistante sociale, ...) et un suivi médical régulier (Demoulin et al.,
2010; Hill and Fritz, 2011; Martin-Mattera et al., 2010).
Les orthèses lombaires sont un des traitements préconisés dans le traitement de
la lombalgie. Ces orthèses sont des appareillages ou dispositifs médicaux de série
ou sur mesure. Aujourd’hui, il existe peu d’études concernant leur utilisation. Ces
études concernent des populations hétérogènes, des orthèses variées avec souvent des
appellations différentes et des facteurs d’analyses divers. En outre, lors de ces études,
elles sont souvent associées à d’autres traitements (Calmels and Fayolle-Minon, 1996).
L’analyse de ces études est donc souvent difficile. Il est cependant démontré que les
orthèses lombaires :
• provoquent une limitation des amplitudes de façon segmentaire et globale (Calmels
and Fayolle-Minon, 1996; Fidler and Plasmans, 1983) ;
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• diminuent les contraintes discales avec une baisse de 25% lors d’une contention
lombo-sacrée semi-rigide par exemple, mais les résultats sont variables car l’au-
gmentation de la pression abdominale n’induit pas à elle seule la baisse de la
pression discale (Andersson et al., 1974; McGill et al., 1990; Nachemson and Morris,
1964) ;
• n’ont aucun effet négatif sur la force musculaire (Fayolle-Minon and Calmels, 2008;
Kawaguchi et al., 2002; Renya et al., 1995; Warren et al., 2001) ;
• permettent une correction posturale par la modification de la lordose lombaire
(Cholewicki et al., 2006; Dalichau and Scheele, 2000; Thoumie et al., 1998) ;
• ont des effets sur la douleur et l’inflammation en limitant la mobilité et par effet
thermique (Million et al., 1981; Valle-Jones et al., 1992; Willner, 1985) ;
• ont un effet sur l’activité neuro-musculaire et proprioceptive ainsi que des effets
décontracturants (Holmström and Moritz, 1992; Kawaguchi et al., 2002) ;
• facilitent les activités de la vie quotidienne (Calmels et al., 2009; Valle-Jones et al.,
1992) ;
• permettent un bénéfice économique en diminuant la consommation de médica-
ments (Calmels et al., 2009) et ainsi un certain risque de complications iatrogènes.
L’objectif principal de l’étude clinique développée est de caractériser mécaniquement
un type d’orthèses lombaires, les ceintures de soutien lombaire, dans le cadre de la
lombalgie commune subaigüe ou chronique. L’action mécanique des ceintures est
la pression exercée par celles-ci sur le tronc. Cette pression appliquée est liée à la
déformation de ces ceintures. Cette étude a donc été construite dans le but de mesurer
la pression d’interface exercée par les ceintures sur le tronc, et leurs déformations.
Afin de mesurer la pression d’interface, il existe quatre types de capteurs : pneuma-
tique, electro-pneumatique, résistif et capacitif (Bachus et al., 2006; Chiang et al., 2007;
Gyi et al., 1998). Les capteurs résistifs et capacitifs peuvent être assemblés pour former
des matrices de pression et permettre une mesure de champs de pression (van den Hout
et al., 2002). Dans le domaine médical, la mesure de pression peut être utilisée pour
évaluer des dispositifs médicaux de prévention des escarres (Hamanami et al., 2004) ou
pour connaître la pression appliquée par des bandes ou bas de compression (Hafner
et al., 2000; Partsch et al., 2006) ou des orthèses (van den Hout et al., 2002). Pour cette
étude, un capteur piezorésistif sous forme de matrices de pression, a été choisi.
Les déformations peuvent être mesurées par des méthodes optiques. Afin de déter-
miner la déformation sur une surface non plane, il est nécessaire de déterminer la forme
de cette surface et le déplacement de l’objet d’étude. Pour obtenir la forme, il existe
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plusieurs méthodes : la stéréovision (Gardel et al., 2012; Herrera et al., 2011) et la projec-
tion de franges (Gorthi et al., 2011; Quan et al., 2001; Thakur et al., 2007; Wu and Peng,
2006). Pour déterminer le déplacement, il est également possible d’utiliser la corrélation
d’images (Molimard et al., 2010; Schreier et al., 2000; Sutton et al., 1983) ou la méthode
de grille (Robin, 2005; Surrel, 1996). Le choix d’une méthode dépend de la taille de
l’objet d’étude, de la précision de mesure désirée et de la facilité de mise en place d’un
dispositif. Il a été choisi, dans cette étude, d’utiliser le couplage entre une méthode de
projection de franges et de corrélation d’images.
Ainsi, deux études ont été construites. La première étude a pour objectif de dévelop-
per et de valider la mesure de la pression d’interface et de la déformation sur un seul
sujet. Celui de la deuxième étude est, à partir de ce protocole validé, d’évaluer la faisa-
bilité du protocole sur différentes morphologies de sujets sains. Cette deuxième étude
permettra également de réaliser une première analyse du mode d’action des ceintures
de soutien lombaire et d’optimiser le protocole afin de pouvoir le réaliser avec des sujets
lombalgiques.
4.2 Validation d’un protocole de mesure de la pression d’inter-
face couplé à une mesure de surface pour la caractérisation
de ceintures de soutien lombaire
4.2.1 Méthodologie
4.2.1.1 Sujet et ceinture d’étude
Cette étude était le développement d’un protocole de mesure sur l’humain. Elle a été
effectuée sur un seul sujet. Ce sujet était un homme de 29 ans, de 81 kg, mesurant 1,81 m
et 0,96 m de tour de taille. Les deux mesures réalisées sur ce sujet portant une ceinture
lombaire ont été la mesure de la pression d’interface et la mesure de la déformation 3D
de la ceinture.
Cette étude concerne trois types de ceintures lombaires ayant deux hauteurs de dos :
21 et 26 cm. L’étude s’intéresse donc à six sortes de ceintures. Les trois types de ceinture
sont représentés sur la figure 4.1.
4.2.1.2 Protocole de mesure de la pression et de la déformation
La mesure de la pression est réalisée par une matrice de pression comprenant des
capteurs résistifs. Ces capteurs reposent sur le caractère piezorésistif de certains maté-
riaux. La résistivité de ces matériaux varie avec la force appliquée sur le matériel. La
résistivité étant proportionnelle à la résistance électrique, elle même proportionnelle
à la tension électrique. Après avoir étalonné le système, il est donc possible d’obtenir
la pression d’interface en mesurant la tension électrique. Ces capteurs sont montés en
matrice de pression, ce qui permet d’obtenir le champ de pression entre la ceinture
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Figure 4.1 – Trois types de ceintures lombaires d’étude : a. LombaSkin R© , b. Lombax R©
Original, c. Lombacross Activity R©
lombaire et le tronc. Afin d’éviter les plis, deux matrices sont utilisées pour les mesures
sur l’avant et l’arrière du tronc et une matrice pour les mesures sur les deux côtés. Ces
matrices sont des rectangles de 482 par 242mm et comportent 384 (12× 32) capteurs.
Elles sont étalonnées pour mesurer des pressions comprises entre 0 et 50 mmHg. Les
matrices de pression sont attachées sur un tee-shirt au cours des essais, à l’aide de
Velcro R© placé en bord des matrices et au dessus de la poitrine sur le tee-shirt. La
figure 4.2 représente des matrices de pression en position lors des mesures.
La mesure de la déformation 3D est réalisée par le couplage d’une méthode de
projection de franges avec une corrélation d’images. Deux systèmes de coordonnées,
global et local, orthonormés et définis suivant la configuration, ont été utilisés. Le
système de coordonnées global (E1, E2, E3) est construit pour que E1 soit dans la direction
transversale, E2 dans la direction antéro-postérieur et E3 dans la direction longitudinale.
Le système de coordonnées local (B1, B2, B3) est défini de sorte que B1 soit la projection
orthogonale de E1 sur le plan tangent de la surface, B3 soit normal à la surface en tout
point et B2 complète la base orthogonale. Ces repères sont représentés sur la figure 4.3.
Le principe de la méthode de projection de franges est de déterminer la forme d’un
objet en projetant des franges sur un plan de référence puis sur l’objet étudié. Les figures
de franges ont une phase qui est modifiée par la présence de l’objet. Le déphasage est
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Figure 4.2 – Représentation d’une matrice de pression positionnée sur le tronc lors de la
mesure a. en arrière et b. sur le côté droit
Figure 4.3 – Représentation de la forme de la ceinture sur l’arrière en configuration non
déformée
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relié à la profondeur de l’objet par la relation suivante 4.1 :
φ(x, y) = S(x, y)× z(x, y) = 2pi × tanθ(x, y)
p(x, y)
× z(x, y) (4.1)
avec z(x, y) = la profondeur de l’objet, S = la sensibilité du montage optique, relié à
l’illumination, à l’angle d’observation et au pas de la grille projetée. Un étalonnage local
est nécessaire pour obtenir S. La phase φ(x, y) est calculée par une méthode de décalage
temporel puis de déroulement de phase.
Le but de la corrélation d’images est de déterminer le champ de déplacement appa-
rent entre une image im0 décrite par des niveaux de gris f (x, y) et une image déformée
im1 décrite pas des niveaux de gris g(x, y), exprimé par 4.2 :
g(x, y) = T( f (x, y)) (4.2)
avec T se rapportant à la transformation mécanique entre les deux images. Les paramètres
de transformation (δx, δy) sont obtenus par la maximisation du produit de corrélation
( f × g) définis par 4.3 Molimard et al. (2010) :
h(r, s) = (g⊗ f )(r, s) =
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞ g(a, b)× f (a− r, b− s)dadb∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞ g(a, b)dadb×
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞ f (a− r, b− s)dadb
(4.3)
Le maximum du produit de corrélation est obtenu dans l’espace de Fourier et
l’interpolation au subpixel par une extraction de phase spatiale généralisée. La corréla-
tion d’images nécessite un mouchetis qui a été réalisé sur les ceintures à l’aide d’un
pulvérisateur et d’une encre spécialement conçue pour le marquage des tissus.
La projection de franges permet de déterminer la forme d’un objet et la corrélation
d’images, le déplacement d’un objet dans le plan de la caméra. Le traitement des
données se déroule en plusieurs étapes pour obtenir la déformation 3D de la ceinture
lombaire. D’abord, les déplacements obtenus par corrélation d’images sont projetés
sur la surface de l’objet afin d’avoir les champs de déplacement dans un repère global.
Ensuite, la forme est dérivée pour déterminer le déplacement dans le repère local de
l’objet. Enfin, la déformation est obtenue par le gradient du vecteur déplacement dans
le repère local. L’ensemble du processus de mesure prend 16 secondes environ.
Sur le sujet d’étude, la mesure de la pression et de la déformation pour une ceinture
donnée est la suivante :
• 1. mise en place du tee-shirt par le sujet,
• 2. installation des matrices de pression,
• 3. mise en place de la ceinture plaquée sur le tronc, mais non serrée,
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• 4. acquisition de la forme et de l’image de référence pour le calcul du déplacement,
• 5. serrage de la ceinture à 20% d’élongation sur le côté de serrage,
• 6. acquisition de la forme, de l’image déformée pour le calcul du déplacement et
mesure de la pression d’interface.
Ces mesures sont effectuées sur trois côtés : arrière, côté gauche et côté droit du tronc.
Aucune mesure n’a été prise de face, car la corrélation d’images n’était pas possible
de ce côté. Effectivement, le mouchetis sur l’image de référence n’est plus visible sur
l’image déformée à cause du système de fermeture de la ceinture de soutien lombaire.
4.2.1.3 Mesures
La mise en place d’un protocole de mesure nécessite de comprendre tous les pa-
ramètres pouvant influencer les résultats. Les paramètres étudiés lors de cette étude
sont :
• le tee-shirt permettant de maintenir les matrices entre les ceintures lombaires et le
tronc,
• l’arrêt de la respiration lors de la mesure,
• la position des bras lors de la mesure.
Afin de s’assurer que l’influence des paramètres, si elle existe, n’est pas due à un cas
particulier d’une ceinture et d’une hauteur de ceinture, l’influence du type de ceinture
et de sa hauteur a également été étudiée.
L’étude de l’influence de ces cinq paramètres (tee-shirt, respiration, position des bras,
type et hauteur de ceinture) a été faite grâce à un plan d’expériences factoriel comprenant
25-1 expériences. Les différentes expériences sont données dans le tableau 4.1. Les deux
positions de bras étudiées sont : (-1) les bras croisés sur les épaules ou (+1) pliés sur
les côtés. Ces positions sont illustrées sur la figure 4.4. Les deux types de blocage de la
respiration au cours des mesures sont : (-1) le blocage à la fin de l’inspiration ou (+1) le
blocage à la fin de l’expiration. Les deux ceintures étudiées dans ce plan d’expériences
sont commercialisées sur les noms LombaSkin R© et Lombacross Activity R©. Les ceintures
étaient portées de façon à avoir un étirement de 20% sur le côté droit, le côté de serrage,
pour toutes les expériences de ce plan.
Les paramètres de sortie de ce plan d’expériences sont la moyenne des pressions
appliquées par la ceinture sur le tronc et la moyenne des déformations de cette ceinture
suivant le côté du tronc (droit, gauche ou arrière).
Cette étude a également permis de vérifier la répétabilité des mesures. Pour cela,
une série de trois mesures debout avec deux ceintures (Lombacross Activity R© et
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Table 4.1 – Plan d’expériences d’analyse des paramètres influençant la mesure sur
l’homme de la pression d’interface et de la déformation
Figure 4.4 – Position des bras : bras a. croisés sur les épaules ou b. pliés sur les côtés
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LombaSkin R©) a été réalisée. Pour ces mesures, la respiration a été bloquée après
l’expiration, le tee-shirt numéroté 1 dans le plan d’expériences a été utilisé et les bras
étaient croisés.
Afin de vérifier que ce protocole de mesure était réalisable sur toutes les ceintures
d’étude, une série de mesures comprenant les six ceintures a été réalisée. De nouveau,
lors de ces mesures, la respiration a été bloquée après l’expiration, le tee-shirt numéroté
1 dans le plan d’expériences a été utilisé et les bras étaient croisés.
Enfin, ce protocole de mesure a été testé pour déterminer s’il était réalisable dans
d’autres conditions. C’est pourquoi, les mesures sur les six ceintures ont été également
réalisées :
• pour un sujet assis,
• après des mouvements du tronc du sujet (flexion, extension et inclinaison latérale),
une fois la ceinture portée et serrée.
Le premier point permet de vérifier l’influence de la position du sujet sur la pres-
sion appliquée par les ceintures lombaires et la déformation de la ceinture. Aucune
mesure n’a été prise sur le côté gauche pour un patient assis afin de limiter le nombre
d’expériences. L’influence de la position sur le côté gauche était supposé identique à
celle du côté droit.
Le deuxième point permet d’étudier l’influence du mouvement après avoir mis une
ceinture lombaire, et entre autres, de déterminer si la répartition de pression devient
plus homogène après mouvements.
4.2.1.4 Analyse statistique
Une analyse statistique a été réalisée pour quatre parties de l’étude :
• une analyse de la variance pour le plan d’expériences factoriel permettant de
déterminer l’influence des cinq paramètres testés sur les déformations et la pression
moyenne pour chaque côté du tronc,
• le calcul de la moyenne et des quartiles des trois déformations et de la pression
pour l’étude de la répétabilité,
• la comparaison de deux distributions pour tester si les déformations et la pres-
sion sont différentes avant et après mouvements du patient portant une ceinture
lombaire,
• la comparaison de deux distributions pour tester si les déformations et la pression
sont différentes lorsque le patient est debout ou assis.
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Pour ce qui est des comparaisons de deux distributions, un test de Fisher a d’abord
permis de vérifier si les distributions étaient normales. Dans le cas d’une distribution
normale, la comparaison est faite par un test de t-Student pairé. Dans le cas contraire,
un test signé des rangs de Wilcoxon est utilisé. Le risque alpha est pris inférieur à 5 %.
4.2.2 Résultats
4.2.2.1 Evaluation du protocole de mesure
Exemple de mesure sur un sujet : La mesure simultanée de la pression d’interface
entre le tronc et la ceinture et de la déformation de la ceinture sur l’homme est faisable.
Un exemple de déformation obtenue lors du port d’une ceinture LombaSkin R© de
hauteur de 21cm est donné sur la figure 4.5. D’après cette figure, il est possible de
constater que les trois déformations sont quasiment homogènes sur l’arrière. Seules
les déformations exy et eyy sont plus importantes à gauche du dos. Les déformations
sur le côté droit de la ceinture sont plus importantes que celles du côté gauche. Les
déformations eyy laissent apparaître la structure des tissus composant la ceinture. La
présence de deux tissus superposés à certains endroit de la ceinture est également visible
sur le côté droit par la présence d’une ligne horizontale sur les déformations exy et eyy.
Figure 4.5 – Déformation d’une ceinture LombaSkin R© de hauteur 21cm suivant les côtés
de mesure et les types de déformations
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Répétabilité de la mesure : Afin de s’assurer que la mesure est répétable, les mesures
de pression et de déformation exx pour la ceinture LombaSkin R© sur l’arrière et pour
la ceinture Lombacross Activity R© du côté gauche sont représentées par des boîtes
à moustaches sur la figure 4.6. Ces boîtes à moustaches sont construites sur 120 par
360 points de mesures pour les déformations et 12 par 32 points de mesures pour les
pressions. Elles présentent la valeur moyenne, les écart-types et les quartiles de cette
distribution. Les autres mesures sur les autres côtés et les autres déformations présentent
des résultats identiques.
Figure 4.6 – Exemple de résultats obtenus en répétant trois fois la mesure pour les
ceintures LombaSkin R© et Lombacross Activity R©
Paramètres influençant la mesure : A partir du plan d’expériences, un modèle linéaire
a été utilisé suivant l’équation 4.4 :
Yk = β0 +
5
∑
i=1
βiXi (4.4)
avec Yk la variable de sortie du plan d’expériences pouvant être ici la pression d’un côté
ou une des trois déformations mesurées, β0 la valeur moyenne du modèle linéaire, βi le
coefficient linéaire du modèle et Xi la variable d’entrée. i représente dans ce modèle le
tee-shirt ou la position des bras ou la respiration ou le type de ceinture ou la hauteur de
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la ceinture.
Il a été décidé de représenter les résultats de ce plan d’expériences en traçant les
coefficients linéaires pour les différents paramètres d’entrée trouvés par ce modèle
linéaire. Les paramètres d’entrée ayant une influence statistiquement significative par
une analyse de la variance sont signalés par une étoile sur ces graphiques, donnés en
figure 4.7.
4.2.2.2 Premières études réalisées à partir de ce protocole
Comparaison des ceintures de soutien lombaire : Afin de comparer la pression ap-
pliquée par les ceintures et leur déformation lors du serrage, les résultats ont été représen-
tés par des boîtes à moustaches en figure 4.8. Ces boîtes à moustaches sont construites
sur 120 par 360 points de mesures pour les déformations et 12 par 32 points de mesures
pour les pressions. Ces résultats sont données pour la déformation principale exx et la
pression mesurée en fonction du côté de mesure sur le tronc. Pour les autres déforma-
tions, les ceintures sont quasiment identiques. Par souci de concision, elles ne sont pas
présentées ici.
Influence de la position de mesure et du mouvement : Les valeurs de p calculées
pour déterminer s’il y a une différence significative entre les distributions de pression et
de déformation debout et assis ou avant et après mouvements, sont données dans le
tableau 4.2. Seule la position à l’arrière de la ceinture a une influence statistiquement
significative sur la pression exercée.
Table 4.2 – Paramètre p calculé pour déterminer si les distributions de pression et de
déformation ont une différence significative pour des mesures debout et assises ou avant
et après mouvements du sujet
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Figure 4.8 – Comparaison des ceintures suivant leurs déformations exx et la pression
qu’elles appliquent sur le tronc en fonction du côté de mesure
4.2.3 Discussion
4.2.3.1 Validité de la mesure
Cette étude a permis de développer un protocole pour mesurer (i) la pression
d’interface entre le tronc et une ceinture de soutien lombaire et (ii) la déformation
de la ceinture lors de son serrage. Ces deux mesures ont été validées séparément.
La mesure de la pression a été validée par une étude précédente sur la métrologie
des capteurs de pression (Bonnaire et al., 2014). Cette étude a permis de faire ressortir
les recommandations suivantes :
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• les mesures doivent être effectuées dans un même lieu, dans un court laps de
temps, par le même opérateur et pour des états de surfaces identiques ;
• l’étalonnage des matrices de pression doit être adapté afin d’éviter une dérive de
la mesure de pression
• les matrices de pression ne doivent pas être superposées sur la zone de mesure.
Toutes ces recommandations ont été respectées lors de la réalisation de cet essai.
La mesure de la déformation a été validé par un test d’étirement de tissu sur un
cylindre (voir annexe B). Cette validation montre que l’erreur de mesure est inférieure à
10%. La mesure de déformation est donc acceptable. Le même dispositif de mesure a
déjà été utilisée dans une autre étude sur des orthèses du genou (Pierrat et al., 2014).
En plus d’être acceptable, la mesure est également répétable. Les différentes répéti-
tions permettent d’obtenir des valeurs moyennes, des quartiles et des valeurs maximales
et minimales, de déformation et de pression quasiment identiques comme le montre la
figure 4.6. Néanmoins, cette étude de la répétabilité ayant été effectuée uniquement sur
un sujet, elle sera également étudiée lors de mesures sur une cohorte de sujets.
L’étude paramétrique menée au cours du développement de ce protocole permet
d’affirmer que les paramètres ayant le plus d’influence sur la pression d’interface
mesurée et les déformations de la ceinture, sont le type de ceinture et éventuellement
sa hauteur. Cependant, cette étude paramétrique a également révélé que le tee-shirt
support des matrices de pression, la méthode de blocage de la respiration durant la
mesure et la position des bras ont une influence statistiquement significative sur la
mesure de la pression. Il est donc nécessaire, pour pouvoir comparer les mesures de
pression entre les différents essais, de fixer ces trois paramètres pour tous les sujets et
toutes les ceintures d’étude. Ces recommandations seront prises en compte pour la
suite de ce projet. Ces éléments apportent aussi un regard intéressant sur le fait que la
respiration du sujet a une influence sur la pression exercée par la ceinture sur le dos
et que la posture de la personne, ici représentée par la position des bras, influence la
pression appliquée du côté droit.
4.2.3.2 Particularité de ce protocole de mesure
Les particularités de ce protocole de mesure sont :
• d’effectuer des mesures de déformation 3D sur des dispositifs médicaux textiles ;
• de réaliser des mesures de pression sur des orthèses du rachis souples et non
rigides (Aubin et al., 2007; van den Hout et al., 2002) ;
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• d’utiliser une mesure de champ de la pression et non une mesure ponctuelle
comme cela est souvent le cas pour des dispositifs médicaux textiles appliquant
une pression (Kumar et al., 2013; Partsch et al., 2006; Troynikov et al., 2013) ;
• de coupler deux types de mesures de champs, ce qui permet, entre autres, de lier
ces deux champs.
4.2.3.3 Premiers résultats à l’aide de ce protocole
Les premières mesures obtenues avec ce protocole donnent des éléments intéressants
sur la compréhension du mode d’action des ceintures de soutien lombaire dans le cas de
la lombalgie commune subaigüe et chronique.
Tout d’abord, les déformations mesurées pour une même ceinture sur un patient
permettent de retrouver les 20% de déformation imposés du côté droit lors du serrage de
la ceinture. Cette déformation correspond à la déformation exx mesurée du côté droit du
sujet. Par contre, la déformation du côté gauche de la ceinture est bien plus faible. Elle
est proche, en moyenne, de 8,5%. La déformation sur l’arrière de la ceinture est encore
plus faible ; elle est de 1,4% en moyenne. La déformation de la ceinture de soutien
lombaire se fait donc principalement du côté de serrage. La déformation moyenne de la
ceinture complète est donc inférieure aux 20% imposés du côté de serrage. En outre, les
déformations exy et eyy, pour tous les côtés de mesure, sont au moins dix fois plus faibles
que les déformations exx du côté droit. L’action principale du serrage de la ceinture est
donc dans la direction de serrage.
Les six ceintures d’étude ont également été testées sur le sujet. Ceci permet une
première comparaison des ceintures. Malgré des caractéristiques mécaniques différentes
déterminées dans une étude précédente (voir chapitre 2), en moyenne les ceintures ne
présentent pas de différences significatives que ce soit pour les déformations ou la pres-
sion exercée. L’étude sur la comparaison des ceintures doit donc être approfondie par la
réalisation du protocole sur plus d’un sujet, ce qui permettra, entre autres, d’effectuer
des tests statistiques sur les distributions de déformation et de pression.
D’après cette étude sur un seul sujet, la position a une influence significative sur
la pression exercée dans le dos par la ceinture. Le mouvement n’a pas d’influence
significative. Cependant, ces conclusions devront être confirmées par une étude sur plus
d’un sujet.
4.2.4 Conclusion
Cette étude a permis de développer un protocole de mesure de la pression d’interface
entre le tronc humain et une ceinture de soutien lombaire et de la déformation de la
ceinture lors du serrage. La faisabilité du protocole a été testée, ainsi que sa validité et
sa répétabilité. L’influence des différents paramètres pouvant varier suivant les mesures,
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comme le tee-shirt support des ceintures, le blocage de la respiration et la position des
bras, a été testée. Tous ces développements ont été effectués sur un seul sujet. Des
mesures ont également été réalisées pour comparer les ceintures et étudier l’impact du
mouvement et de la position sur la pression et la déformation.
Il est possible de conclure que ce protocole est faisable, valide et répétable. La mesure
devra être effectuée sur plusieurs sujets afin de comparer les ceintures, de valider la
répétabilité de la mesure sur plus de données, de vérifier l’effet du type de ceintures
et de la hauteur, de confirmer l’influence de la position uniquement sur la pression à
l’arrière et la non influence du mouvement sur les distributions de déformation et de
pression. Afin de pouvoir comparer les essais, les mesures devront être faites avec le
même type de tee-shirt support de matrices de pression, avec le même type de blocage
de la respiration et la même position de bras. La pression appliquée par la ceinture
de soutien lombaire varie sur l’arrière en fonction de la respiration, et sur le côté droit,
suivant la posture de la personne.
La suite de cette étude est de réaliser ce protocole de mesures sur une quinzaine de
sujets sains afin de vérifier la faisabilité du protocole sur différentes morphologies.
4.3 Etude pilote pour la comparaison et la caractérisation mé-
canique des ceintures de soutien lombaire
4.3.1 Méthodologie
4.3.1.1 Sujets
Lors de cette étude, les mesures ont été réalisées sur quinze sujets sains. Les différents
sujets ont été choisis par tirage au sort d’une liste de cinquante volontaires à l’étude.
Les caractéristiques de ses sujets (taille, poids, tour de taille, tour de poitrine, indice
de masse corporelle et le DROP) sont données dans le tableau 4.3. L’indice de masse
corporelle (IMC) a pour équation 4.5 :
IMC =
poids
taille2
(4.5)
avec le poids en kg et la taille en m. Le DROP a pour équation 4.6 :
DROP =
tour de taille− tour de poitrine
2
(4.6)
avec le tour de taille et de poitrine en mm. La figure 4.9 présente un histogramme
sur l’IMC des différents sujets afin de montrer la diversité des morphologies de cette
étude. L’IMC permet de classer les morphologies en plusieurs catégories. Le tableau 4.4
présente le nombre de patients dans cette étude suivant ces catégories.
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Table 4.3 – Caractéristiques de la population
Figure 4.9 – Histogramme sur les IMC pour les quinze sujets sains d’étude
Table 4.4 – Nombre de sujets sains par catégories morphologiques définies à partir de
l’IMC
4.3.1.2 Matériel
Ceintures d’étude : Au cours de cette étude, trois types de ceintures de la société
Thuasne (Levallois-Perret, France) ont été étudiées. Ces ceintures sont distribuées sous
le nom commercial Lombacross Activity R©, LombaSkin R©et Lombax R© Original. Ces
trois ceintures sont préconisées dans le traitement de la lombalgie. Elles peuvent être de
hauteur de dos de 21 ou 26cm. Il y a donc deux hauteurs de dos par type de ceintures,
ce qui fait six ceintures d’études. Ces ceintures sont représentées sur la figure 4.10.
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Figure 4.10 – Illustration des trois types de ceinture à l’étude : a. LombaSkin R© , b.
Lombax R© Original, c. Lombacross Activity R©
Mesures : Trois systèmes de mesures ont été utilisés au cours de cette étude :
• la mesure du confort des ceintures suivant leur serrage
• la mesure de la pression d’interface appliquée par les ceintures
• la déformation des ceintures lors de leur serrage
Le confort a été mesuré à l’aide d’une échelle numérique (EN). Cette échelle est une
méthode de notation entre 0 et 10 en réponse à une question subjective. La question
lors de cette étude était de savoir si la ceinture était très confortable (note de 10) ou
inconfortable (note de 0) à porter suivant le serrage.
La mesure de la pression est réalisée par une matrice de pression comprenant des
capteurs résistifs. La mesure de la déformation 3D est réalisée par le couplage d’une
méthode de projection de franges et de corrélation d’images. Ces méthodes sont décrites
dans une étude précédente (voir paragraphe 4.2). Les systèmes de coordonnées, local
et global, utilisées dans cette étude sont représentés sur la figure 4.3. La figure 4.11
représente le système de mesure utilisé au cours de cette étude.
Afin de rechercher le lien entre la pression et la déformation, il est nécessaire de
recaler exactement les mesures de pression avec celles de déformation. Pour cela, quatre
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Figure 4.11 – Illustration du système de mesure simultanée de la pression d’interface et
de la déformation de la ceinture
repères visuels ont été placés sur quatre capteurs par matrice de pression. L’emplacement
des repères sur les matrices de pression était connu, ainsi que leur emplacement sur les
images permettant d’obtenir la déformation. Recaler la distribution de pression obtenue
sur la déformation mesurée de façon à ce que ces quatre repères soient superposés,
permet donc de s’assurer que les deux types de distribution sont bien mesurés au même
endroit. Le recalage des distributions a été fait par un recalage rigide identique à celui
utilisée par Dubuis et al. (2012).
4.3.1.3 Protocole
La durée des mesures étant environ d’une heure par ceinture, il n’était pas possible
que chaque sujet teste les six ceintures. Ainsi, un plan d’expériences en blocs incomplets
équilibrés a été mis en place. Ce plan comprenait six traitements, correspondant aux six
ceintures testées, ce qui nécessitait 15 sujets d’étude. Le plan d’expériences est détaillé
dans le tableau 4.5.
Le sujet tirait au sort le numéro de l’expérience du plan expérimental et l’ordre dans
lequel les ceintures allaient être testées. Ceci a permis de complètement randomiser les
expériences et éviter des biais dûs au choix des ceintures et à leur ordre de mesure.
Pour chaque patient et chaque ceinture, une mesure simultanée de la pression
d’interface entre la ceinture et le tronc et de la déformation de la ceinture au serrage a
été réalisée du côté droit, gauche et arrière du tronc. Cette mesure était faite pour trois
serrages différents de la ceinture :
• La ceinture est juste posée sur le tronc sans serrage. Ce non-serrage sert de
référence à la mesure de déformation de la ceinture.
• La ceinture est serrée au “bien-être” du patient. Le niveau de serrage est alors
mesuré à l’aide de repères sur le côté de serrage de la ceinture.
144
4.3. Etude pilote pour la comparaison et la caractérisation mécanique des ceintures
de soutien lombaire
Table 4.5 – Plan d’expériences en blocs incomplets équilibrés permettant d’analyser le
traitement par ceinture de soutien lombaire
• La ceinture est serrée à 20% d’élongation du côté de serrage, c’est-à-dire du côté
droit.
Afin de caractériser la répétabilité de la mesure et l’impact du mouvement sur la
déformation et la pression d’interface, l’enchainement des mesures pour chaque patient,
chaque ceinture et chaque côté a été le suivant :
• Pose de la ceinture non serrée sur le tronc, puis mesure de la pression et de la
déformation,
• Serrage de la ceinture serrée au confort du sujet, puis mesure de la pression et de
la déformation,
• Réalisation d’une torsion, d’une inclinaison latérale à gauche, puis à droite, d’une
flexion et extension du tronc par le sujet, puis mesure de la pression et de la
déformation,
• Serrage de la ceinture à 20 %, puis mesure de la pression et de la déformation,
• Pose de la ceinture non serrée sur le tronc, puis mesure de la pression et de la
déformation,
• Double répétition des deux dernières étapes de l’enchainement des mesures.
Lors du premier port d’une ceinture et pour chaque type de serrage, l’évaluation du
confort sur l’échelle numérique a été faite.
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4.3.1.4 Analyse statistique
Un test de Jarque-Bera a permis de déterminer si les distributions étudiés étaient
normales. Pour montrer une différence statistiquement significative entre deux distribu-
tions, dans le cas d’une distribution normale, le test utilisé était un test de t-Student ;
dans le cas contraire, il a été choisi de réaliser un test des rangs signés de Wilcoxon.
Pour montrer des différences significatives entre plus de deux distributions, une
analyse de la variance a été utilisée dans le cas de distributions normales ; dans le cas
contraire, il a été choisi de réaliser un test de Friedmann. Lorsque l’analyse de la variance
ou le test de Friedmann démontraient des différences statistiquement significatives entre
les distributions, elles ont été comparées par une méthode de Scheffé. Cette méthode a
été adaptée pour l’analyse par blocs incomplets équilibrés.
Ces différents tests ont permis d’évaluer l’effet des ceintures, des patients et la
reproductibilité des mesures. Ces tests ont également permis d’étudier l’influence du
serrage, de la réalisation de mouvements et de la hauteur des ceintures sur la pression
moyenne appliquée et la déformation de la ceinture. L’influence de la réalisation de
mouvements, le sexe des sujets et la hauteur des ceintures a également été analysée.
Le risque α dans toutes les analyses statistiques a été choisi inférieur à 5%.
4.3.2 Résultats
4.3.2.1 Résultat sur le confort
La moyenne de confort donnée pour chaque ceinture et chaque serrage est représen-
tée sur la figure 4.12. Les écarts-types ont également été tracés. D’après ce graphique,
plus la ceinture est serrée, moins elle est confortable. Le serrage personnel moyen des
ceintures par les sujets est de 7,4% d’élongation soit presque trois fois moins important
que le serrage imposé de 20%. Le critère du confort est peu discriminant, car aucune
différence significative n’est visible entre les ceintures.
4.3.2.2 Résultats sur la pression et la déformation
Répétabilité des mesures : La réalisation complète de ce protocole sur quinze sujets
démontre sa faisabilité. Le protocole prenait environ 1h30 et 2h par sujet.
Le tableau 4.6 donne les probabilités p qu’il n’y ait pas de différence significative
entre les différentes répétitions de la mesure. Toutes ces probabilités sont largement
supérieures à 5%. Il est donc possible de conclure qu’il n’y a pas de différence significa-
tive entre les répétitions de mesure. La mesure est donc répétable. Cette affirmation est
renforcée par la figure 4.13 qui représente sous forme de boîte à moustaches, les mesures
de déformation exx des différentes répétitions pour le côté droit. Les résultats pour tous
les autres cas de mesure sont identiques.
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Figure 4.12 – Evaluation du confort moyen et écart-type estimés par les sujets sains par
l’EN pour les six ceintures d’étude
Table 4.6 – Probabilités p calculées afin de déterminer une différence significative entre
les répétitions des mesures de déformation et de pression suivant les côtés de mesure
Exemples de mesures de pression et de déformation : La figure 4.14 représente des
champs de déformation et de pression pour les trois côtés de mesures. Chaque ligne
correspond à une ceinture différente. La première ligne est la ceinture Lombax R©
Original de hauteur 21 cm. La seconde ligne est la ceinture LombaSkin R© de hauteur 21
cm. La dernière ligne est la ceinture Lombacross Activity R© de hauteur 21 cm.
D’après cette figure 4.14, il est possible de constater que les trois déformations sont
presque nulles sur l’arrière. De même, la pression est nulle au centre de la ceinture et
quelques points de plus grande pression sont visibles sur l’arrière. Ces points corres-
pondent aux baleines. Pour ce qui est du côté droit, la déformation exx est proche de
20% ou un peu supérieure, ce qui correspond à l’élongation imposée. Les deux autres
déformations sont quasiment nulles. La pression est quant à elle, entre 20 et 30 mmHg
et plutôt homogène. Cette pression est équivalente à celle appliquée par des bas de
compression de classe III pour le traitement des affections veineuses chroniques. Pour
finir, les déformations exx du côté gauche sont plus faibles que celles du côté droit. Les
pressions appliquées du côté gauche sont également légèrement inférieures à celles
appliquées du côté droit. Elles restent cependant plutôt homogènes.
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Figure 4.13 – Boîte à moustaches de la distribution de déformation exx sur le côté droit,
suivant les trois répétitions pour toutes les ceintures
Comparaison des ceintures de soutien lombaire : Les ceintures ont été comparées
suivant deux approches. Les résultats en termes de probabilité du plan d’expérience sont
données dans le tableau 4.7. D’après ce tableau, il n’y a pas de différence significative
entre les mesures réalisées sur différents sujets. Par contre, les ceintures sont différentes
en termes de déformations exx et eyy sur l’arrière et eyy sur le côté droit. La différence de
pression appliquée moyenne par les ceintures est également statistiquement significative
sur l’arrière et le côté gauche. Le tableau 4.8 contient la comparaison des ceintures
en fonction des déformations et des pressions significatives. Par exemple, d’après ce
tableau, il y a une différence significative de déformation exx à l’arrière entre les ceintures
LombaSkin R© de hauteur 21 cm et Lombacross Activity R© de hauteur 26 cm.
La deuxième approche pour comparer les ceintures est l’utilisation de boîte à mous-
taches pour représenter la distribution des ceintures en termes de déformation et de
pression. Cette approche est moins globale que la précédente, les résultats étant sur la
distribution et non uniquement sur une moyenne. Les boîtes à moustaches représentant
les différentes ceintures sont données sur la figure 4.15. Ces boîtes à moustaches sont con-
struites à partir de l’ensemble des distributions de déformations et de pression pour une
ceinture donnée. Elles montrent que la différence entre les ceintures, même en termes
de distribution, est très faible. Seules les ceintures Lombacross Activity R© de hauteur 21
et 26 cm ont des déformations exx majoritairement supérieures aux autres ceintures et
des pressions à certains endroits de la ceinture, supérieures. Aucune différence pour les
deux autres déformations n’est remarquée.
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Table 4.7 – Probabilités p obtenues par analyse de la variance du plan d’expériences par
blocs incomplets équilibrés afin de comparer les ceintures et les sujets
Table 4.8 – Comparaison des ceintures en termes de déformations exx et eyy à l’arrière,
de déformations eyy du côté droit et de pression à l’arrière et sur le côté gauche
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Figure 4.15 – Boîte à moustaches des six ceintures d’étude pour la mesure de déformation
et de pression
Influence du serrage, du mouvement et de la hauteur des ceintures : Le tableau 4.9
contient toutes les probabilités de ne pas avoir de différences significatives entre les dif-
férents serrages, avant et après mouvements et suivant la hauteur de la ceinture. D’après
ces probabilités, des différences statistiquement significatives existent entre les serrages,
principalement en termes de pression moyenne appliquée. Le mouvement provoque,
par contre, peu de différences statistiquement significatives. Ces différences concernent
la pression à l’arrière et du côté gauche et la déformation exx du côté droit. Pour ter-
miner, la hauteur des ceintures n’a pas d’influence significative sur les déformations et
la pression sauf pour la déformation exy du côté droit.
Influence de la morphologie du patient : Les distributions de déformations et de
pression sont statistiquement différentes pour une même ceinture portée par différents
sujets pour toutes les ceintures et tous les côtés de mesure. La morphologie du sujet
semble donc avoir une influence significative sur le comportement des ceintures de
soutien lombaire.
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Table 4.9 – Probabilités p calculées afin de déterminer une différence significative entre
les serrages, la réalisation de mouvements et la hauteur des ceintures
Des courbes de la pression moyenne appliquée et les déformations moyennes pour
tous les côtés de mesure en fonction de paramètres morphologiques ont été tracées.
Ces paramètres sont le tour de taille, la taille et le poids des sujets. Cependant aucune
corrélation n’a pu être déterminée à l’aide de ces courbes. Le tour de taille, la taille et
le poids ne sont pas liés de manière simple à la pression moyenne appliquée ou aux
déformations moyennes. Un exemple de tracé est donné en figure 4.16.
4.3.3 Discussion
4.3.3.1 Le protocole de mesure
Cette étude a permis de démontrer la répétabilité des mesures de pression et de
déformation et la faisabilité du protocole sur quinze sujets. Il est donc possible de
réaliser les mesures sur des morphologies très différentes. Le nombre de quinze sujets
est intéressant car il permet de réaliser un plan d’expériences par blocs incomplets
équilibrés, en considérant chaque ceinture comme un traitement différent. Ce plan
d’expériences permet de tester uniquement deux ceintures par sujet, ce qui garantit un
temps de mesure inférieur à 2h. Augmenter la puissance des tests statistiques nécessite
donc d’augmenter le nombre de patients selon un multiple de 15 sujets.
Aucune étude du même type n’a été trouvée dans la littérature. L’originalité de
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Figure 4.16 – Représentation de : a. la déformation exx moyenne et b. de la pression
moyenne appliquée, en fonction du tour de taille du sujet
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cette étude repose sur le fait de coupler la mesure des déformations avec une mesure
de pression. De plus, cette mesure de pression n’est pas uniquement ponctuelle ce qui
permet d’obtenir des champs de pression. Ce type de champ de pression n’a été obtenu
que sur des dispositifs médicaux rigides comme des corsets (Aubin et al., 2007). Enfin,
l’utilisation de la mesure de la déformation sur des dispositifs médicaux souples est
également originale et n’a été faite auparavant que sur des orthèses du genou (Pierrat
et al., 2014). Ce protocole de mesure permet donc une analyse originale du mode d’action
des ceintures de soutien lombaire.
4.3.3.2 Premières analyses du mode d’action des ceintures de soutien lombaire
D’après les résultats obtenus, la déformation la plus importante de la ceinture est exx
du côté droit, ce qui correspond à la déformation appliquée par le sujet sur la ceinture.
La déformation exx est plus forte du côté droit, le côté de serrage, que du côté gauche. La
déformation imposée par le sujet lors du serrage de la ceinture n’est donc pas totalement
transmise de l’autre côté de la ceinture, c’est-à-dire du côté gauche. Ce déséquilibre
de déformation droite/gauche provient du fait que le sujet maintient le côté gauche
lorsqu’il serre le côté droit de la ceinture. Les frottements sur le tour du tronc empêchent
la transmission de l’effort sur le côté gauche, qui se déformera moins. Par ailleurs, le
dos de la ceinture est composé de textiles beaucoup plus rigides, subissant donc peu de
déformations.
La pression exercée par la ceinture de soutien lombaire présente un déséquilibre
identique. En effet, la pression moyenne est plus importante du côté droit que du côté
gauche. Elle est, comme la déformation sur cette partie de la ceinture, très faible au centre
sur le dos. Seule des pressions ponctuelles sont présentent à l’arrière, correspondant à
l’action engendrée par l’extrémité des baleines.
Il existe donc un lien entre la pression et la déformation exx. Ce lien n’est pas
uniquement explicable par la loi de Laplace qui relie la tension linéique dans un tissu
avec la pression appliquée (Dubuis et al., 2012). Localement, cette loi n’est pas vérifiée.
Par contre, la valeur moyenne en pression correspond à la valeur moyenne calculée par
la loi de Laplace. Ceci confirme les résultats d’une étude précédente ayant pour objectif
de lier la pression appliquée à la tension linéique de la ceinture (voir chapitre 2). Le lien
entre la pression et la déformation exx est global, mais ne peut expliquer précisément les
variations de pression locales observées.
D’après l’analyse du plan d’expériences, les ceintures de soutien lombaire ont un com-
portement significativement différent en termes de pression moyenne et pour quelques
déformations moyennes. Le tracé des distributions de pression et de déformation
des ceintures sous forme de boîtes à moustaches permet de montrer que la ceinture
Lombacross Activity R© a un comportement différent des deux autres. La méthode
154
4.3. Etude pilote pour la comparaison et la caractérisation mécanique des ceintures
de soutien lombaire
de Scheffé utilisée pour la comparaison des ceintures, dont les résultats sont donnés
dans le tableau 4.8 confirme cette analyse. La déformation de la ceinture Lombacross
Activity R© est plus importante, ce qui engendre une pression appliquée plus importante.
La différence entre cette ceinture et les deux autres est la présence d’une sangle de rappel.
Lors de cette étude, il est demandé au sujet de serrer à 20% la partie principale de la
ceinture Lombacross Activity R© et la sangle de rappel. Ces deux serrages étant fait l’un
après l’autre, on constate que le serrage imposé pour la ceinture Lombacross Activity R©
est plus important que le serrage imposé pour les deux autres ceintures. La comparaison
des ceintures n’est donc pas adéquate. Dans les études futures, afin que l’élongation
imposée soit “comparable” pour les trois types de ceintures, la partie principale de la
ceinture Lombacross Activity R© sera serrée à 10% d’élongation, ainsi que sa sangle de
rappel.
Afin de comprendre le mode d’action des ceintures, l’influence du serrage, du
mouvement, de la hauteur des ceintures et de la morphologie des sujets a été étudiée.
Le serrage a une influence importante sur la pression et les déformations moyennes.
Ceci peut s’expliquer par le fait que les ceintures sont serrées à 7,4% d’élongation en
moyenne par les sujets au lieu des 20% imposés pour comparer les ceintures. Cette
différence importante de serrage explique la différence statistiquement significative de
la mesure de la pression et des déformations suivant les serrages.
Lorsque le sujet effectue des mouvements de flexion, torsion et inclinaison latérale
du tronc, la déformation exx du côté droit diminue significativement et les pressions
du côté gauche et à l’arrière augmente significativement. La pression appliquée par la
ceinture s’équilibre suivant les côtés d’observation, par la diminution de la déformation
du côté de serrage.
La hauteur de la ceinture n’a, quant-à-elle, quasiment aucune influence sur les
déformations et les pressions moyennes. La seule différence significative obtenue
concerne la déformation exy du côté droit. Cette déformation correspond au cisaillement
du tissu et peut-être assimilée au confort. Elle peut, entre autres, être modifiée par la
façon de serrer la ceinture. On constate que plus la ceinture est basse, plus les sujets ont
tendance à la serrer en lui appliquant une légère rotation dans l’axe perpendiculaire au
plan frontal, pour augmenter le confort. La hauteur des ceintures aurait donc un impact
sur la méthode de serrage de la ceinture par les sujets.
Enfin, la morphologie a une influence significative sur la pression moyenne et les
champs de pression et de déformation de la ceinture. Malgré la démonstration de ce lien
entre la morphologie et l’action de la ceinture sur le tronc, aucune corrélation simple n’a
été trouvée entre des paramètres de morphologie (taille, tour de taille et poids du sujet)
et les pressions ou déformations obtenues. Ce point devra être étudié plus en détail
dans une future étude.
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4.3.3.3 Réalisation de cette étude sur des sujets lombalgiques
Ce protocole de mesure permet une première évaluation du mode d’action des
ceintures de soutien lombaire. Cependant, il est nécessaire de modifier quelques détails
pour l’appliquer à des sujets lombalgiques.
Le premier point important est la réduction du temps de mesure. Ce protocole prend
environ 1h30 pour la mesure de pression et de déformation et 30 min pour les autres
étapes du protocole. Cette durée parait longue pour un sujet lombalgique. L’élément
de mesure prenant le plus de temps est la mesure de la déformation. En effet, cette
mesure prend environ 16 secondes par état. 16 secondes sans bouger ni respirer est une
situation assez longue, comparé à un temps de respiration en moyenne de 3 secondes. La
modification du programme d’acquisition des images pour la mesure des déformations
permet de diminuer le temps d’acquisition à 3 secondes environ par image. Ce nouveau
programme d’acquisition sera utilisé pour l’étude sur des sujets lombalgiques. Cette
étude démontre le lien global entre la déformation et la pression. Des repères avaient
été placés sur les capteurs de pression afin d’observer de façon locale ce lien. Il n’est
plus nécessaire d’utiliser ces repères dans l’étude sur des sujets lombalgiques, car cette
absence de lien n’est plus à démontrer. Il ne sera donc plus nécessaire de faire attention
à la visibilité de ces capteurs sur les images, ce qui permettra un autre gain de temps.
De plus, l’absence de repère permet de ne plus être obligé de voir une grande partie des
capteurs de pression sur les images. Les mesures de déformation pourront donc être
plus précises, car l’image ne comprendra plus que la visualisation de la ceinture.
L’étude sur des sujets lombalgiques permettra également d’ajouter une évaluation de
la variation de la douleur lors du port d’une ceinture de soutien lombaire. Cette étude
pilote ne permet pas de conclure quant-à l’action des ceintures de soutien lombaire sur
la posture. Pour y remédier, une étape ne prenant que 15 min, pourra être ajoutée à
l’étude sur des sujets lombalgiques. Cette étape consiste en l’acquisition de la surface
3D du tronc avec et sans ceinture à l’aide d’un topographe 3D.
4.3.4 Conclusion
Cette étude est une étude préliminaire d’analyse du comportement mécanique des
ceintures sur le tronc humain. Elle a consisté en la mesure du confort, de la pression
appliquée et de la déformation des ceintures de soutien lombaire sur quinze sujets sains.
A partir de cette étude, il a été déterminé que les ceintures agissaient par l’application
d’une pression, globalement liée à la déformation de la ceinture. Cette application de
pression n’est pas identique suivant le côté du tronc, et peut être homogénéisée par le
mouvement du sujet. La pression reste faible sur l’arrière de la ceinture. Le serrage est
le paramètre qui influence le plus l’action des ceintures.
Cette étude va être poursuivie par la réalisation de mesures similaires sur quinze
sujets lombalgiques, après une diminution du temps de mesure. Lors de cette prochaine
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étude, les mesures de la diminution de la douleur engendrée par les ceintures de soutien
lombaire et de la modification de la posture par le port d’une ceinture seront ajoutées au
protocole.
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5 Etude clinique
Ce chapitre concerne l’étude clinique réalisée sur quinze sujets souffrant de lombalgie commune
chronique ou subaigüe. Cette étude est l’aboutissement des deux chapitres précédents. Elle a
permis de caractériser le mode d’action des ceintures de soutien lombaire dans le traitement de la
lombalgie par la mesure de la pression d’interface, la déformation de la ceinture au serrage, les
modifications de la posture rachidienne, de l’intensité de la douleur et le bien-être ressenti lors du
port d’une ceinture de soutien lombaire.
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5.1. Évaluation clinique du mode d’action mécanique des ceintures de soutien
lombaire sur quinze sujets lombalgiques
5.1 Évaluation clinique du mode d’action mécanique des cein-
tures de soutien lombaire sur quinze sujets lombalgiques
5.1.1 Introduction
L’objectif principal de cette étude est d’évaluer l’effet des ceintures de soutien lom-
baire sur la pression exercée sur le tronc, sur l’intensité de la douleur, le bien-être ressenti
et la posture rachidienne. L’objectif secondaire est de lier la déformation des ceintures à
leurs actions sur le tronc.
5.1.2 Méthodologie
5.1.2.1 Sujets
Cette étude a été réalisée sur 15 sujets présentant une lombalgie subaigüe ou
chronique. Ces sujets ont été recrutés au service de Médecine Physique et Réadaptation
de l’hôpital Bellevue de Saint-Etienne. Tous ces patients ont donné leur consentement
libre et éclairé. Cette étude, numérotée 2013-A01782-43, a été acceptée par le Comité de
Protection des Personnes Sud-Est en France.
Le tableau 5.1 contient les données caractéristiques et morphologiques de ces patients
(âge, sexe, taille, poids, tour de taille).
La figure 5.1 présente un histogramme sur l’IMC des différents sujets. L’IMC permet
de classer les morphologies en plusieurs catégories. Le tableau 5.2 présente le nombre
de patients dans cette étude suivant ces catégories.
Figure 5.1 – Histogramme sur les IMC pour les quinze sujets lombalgiques d’étude
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Table 5.1 – Caractéristiques de la population
Table 5.2 – Nombre de sujets lombalgiques par catégories morphologiques définies à
partir de l’IMC
5.1.2.2 Matériel
Ceintures d’étude : Cette étude a été menée sur trois ceintures lombaires de série de
la société Thuasne (Levallois-Perret, France) :
• la ceinture Lombacross Activity R©,
• la ceinture LombaSkin R©,
• la ceinture Lombax R© Original.
La ceinture Lombacross Activity R© est une ceinture de soutien lombaire à rappel
postural. Elle est en tissu aéré et contient quatre baleines intégrées pour le contrôle de
la posture rachidienne. Cette ceinture a une sangle lombaire supplémentaire afin de
contrôler la contention exercée par la ceinture.
La ceinture LombaSkin R© est une ceinture de soutien lombaire à effet “seconde
peau”. Elle est plus fine et plus légère que les autres ceintures. Cette ceinture contient
quatre baleines anatomiques sur la partie dorsale et deux baleines souples sur la partie
abdominale.
La ceinture Lombax R© Original est une ceinture de soutien lombaire avec un système
de fermeture en deux parties. Cette ceinture est fabriquée avec un tissu élastique de
contention forte, un renfort lombaire par quatre baleines et deux baleines abdominales
souples.
Ces trois types de ceintures ont été analysés, au cours de cette étude, dans leurs deux
hauteurs de 21 et 26cm.
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Outils de mesure : Quatre systèmes de mesure ont été utilisés :
• une échelle numérique (EN) : L’échelle numérique est une méthode de notation
entre 0 et 10 en réponse à une question subjective. Cette échelle a été utilisée
pour évaluer la douleur avec et sans ceinture et le confort de la ceinture : douleur
insupportable (note de 10) ou pas de douleur (note de 0) sans et avec la ceinture
testée ; ceinture confortable (note de 10) ou inconfortable (note de 0) suivant le
serrage.
• un topographe optique 3D : Le topographe optique 3D permet d’obtenir par la
projection de lumière blanche composée de franges régulières, la surface 3D d’un
objet. La surface obtenue est un maillage de la surface. Dans cette étude, un
topographe optique 3D de la société Orten (Lyon, France) a été utilisé. La figure 5.2
représente cette mesure sur le tronc humain.
• des nappes de capteurs de pression : Les nappes de capteurs de pression sont
des capteurs piezorésistifs. L’étude de la justesse de leur mesure a été réalisée
précédemment (Bonnaire et al., 2014). Ces capteurs sont utilisés pour mesurer la
pression d’interface entre la ceinture lombaire et le tronc du sujet. Les capteurs
sont fixés sur des tee-shirts fournis aux sujets au cours de l’étude.
• un système optique de mesure de la déformation : Le système optique de mesure
de la déformation est un couplage entre un système de projection de franges et
de corrélation d’images. Cette méthode est décrite dans une étude précédente
(voir chapitre 4). Les systèmes de coordonnées local et global utilisées dans cette
étude sont représentés sur la figure 5.3. Dans cette étude, le système optique a été
utilisé afin de déterminer la déformation de la ceinture lors de son serrage. Cette
déformation est ensuite reliée à la pression exercée par la ceinture.
Les mesures simultanées de pression et de déformation sont représentées sur la figure 5.4.
5.1.2.3 Protocole
Toutes les mesures pour une ceinture donnée et un sujet donné ont pris environ 1h. Il
n’était donc pas possible de tester les six ceintures d’étude sur un sujet. C’est pourquoi,
un plan d’expériences en blocs incomplets équilibrés a été construit. Ce plan comprend
six traitements. Chaque patient a testé deux traitements. Ce plan d’expériences est
explicité dans le tableau 5.3.
L’ensemble du protocole est résumé sur la figure 5.5
Tirage au sort et mise en place des ceintures : Dans cette première étape, chaque sujet
tirait au sort un numéro compris entre 1 et 15 correspondant à une expérience du plan,
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Figure 5.2 – Illustration de la mesure à l’aide d’un topographe optique 3D sur le tronc
humain
Table 5.3 – Plan d’expériences en blocs incomplets équilibrés
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Figure 5.3 – Représentation de la forme de la ceinture sur l’arrière en configuration non
déformée
Figure 5.4 – Illustration des mesures simultanées de la pression d’interface et de la
déformation 3D de la ceinture
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Figure 5.5 – Représentation schématique du protocole clinique
ce qui déterminait les ceintures que le sujet portait au cours de l’essai. Un second tirage
au sort permettait de déterminer l’ordre de passage. La taille des ceintures était choisie
suivant le tour de taille des sujets.
Le sujet essayait les ceintures, qui étaient mises en place de telle sorte que :
• la ceinture soit centrée horizontalement, c’est-à-dire que le centre des baleines
postérieures soit axé sur l’axe longitudinal du rachis.
• l’extrémité basse de la ceinture vienne en contact des épines iliaques antéro-
supérieures.
• la vertèbre L5 soit recouverte par la ceinture.
• le haut de la ceinture suive les côtes flottantes en rapport au niveau de la vertèbre
thoracique T12.
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A l’avant, la position du haut de la ceinture était repérée par rapport à l’apophyse
xiphoïde pour chaque ceinture et chaque patient. Cette distance était identique à chaque
fois que le patient remettait la même ceinture.
Les ceintures étaient testées suivant trois modalités :
• cas 1 : la ceinture est portée sans être serrée.
• cas 2 : la ceinture est portée de façon à avoir un étirement de 20% sur le côté de
serrage.
• cas 3 : la ceinture est portée avec un serrage au choix du patient de façon à ce
qu’elle ne soit pas douloureuse, mais qu’elle soit assez serrée pour le meilleur effet
antalgique ressenti par le sujet. L’élongation de serrage “au choix du sujet” est
mesurée selon le ressenti du sujet.
Tous les serrages étaient marqués afin d’être reproduits.
Mesure de l’intensité de la douleur et bien-être ressenti : Le bien-être ressenti et
l’intensité de la douleur étaient évalués pour les situations de serrage 2 et 3. La douleur
était également évaluée sans ceinture. Pour ces deux critères, lors du port de la ceinture,
le sujet effectuait avant de donner son évaluation, quelques pas et mouvements avec la
ceinture afin de valider le bon positionnement et serrage.
Mesure de la posture rachidienne: Trois surfaces 3D du tronc étaient obtenues à l’aide
du topographe optique 3D :
• une surface de la partie lombaire du tronc sans ceinture,
• une surface de la partie lombaire du tronc avec la première ceinture d’étude serrée
au cas 3 (“au choix du sujet”),
• une surface de la partie lombaire du tronc avec la deuxième ceinture d’étude serrée
au cas 3 (“au choix du sujet”).
Mesure de la pression d’interface et de la déformation de la ceinture : La pression
d’interface entre le tronc et la ceinture lombaire était mesurée simultanément avec
la déformation de la ceinture selon des serrages différents et pour les deux ceintures
étudiées par patient. L’enchainement des mesures pour chaque patient, chaque ceinture
et chaque côté a été le suivant :
• pose de la ceinture non serrée sur le tronc, puis mesure de la pression et de la
déformation,
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• serrage de la ceinture serrée au confort du sujet, puis mesure de la pression et de
la déformation,
• réalisation d’une torsion, d’une inclinaison latérale à gauche, puis à droite, d’une
flexion et extension du tronc par le sujet, puis mesure de la pression et de la
déformation,
• serrage de la ceinture à 20 % d’élongation, puis mesure de la pression et de la
déformation,
• pose de la ceinture non serrée sur le tronc, puis mesure de la pression et de la
déformation,
• double répétition des deux dernières étapes de l’enchainement des mesures.
Les mesures étaient faites uniquement sur les côtés droit, gauche et arrière. Aucune
mesure n’a été prise de face, car la corrélation d’images n’était pas possible de ce
côté. Effectivement, le mouchetis sur l’image de référence n’est plus visible sur l’image
déformée à cause du système de fermeture de la ceinture de soutien lombaire.
5.1.2.4 Analyse des données
Traitement des surfaces du tronc : Les surfaces du tronc ont été obtenues pour chaque
patient avec et sans ceinture pour les deux ceintures testées. Les surfaces obtenues
ont la même échelle. Par contre, elles n’ont pas toujours la même orientation. Afin de
recaler les trois surfaces obtenues par sujet, l’algorithme “Iterative Closest Point” a été
utilisé (Rusinkiewicz and Levoy, 2001). Cet algorithme permet de recaler deux surfaces
l’une par rapport à l’autre. Dans notre cas, il a donc été appliqué deux fois par patient :
la surface avec la première ceinture puis la surface avec la deuxième ceinture ont été
recalées sur la surface sans ceinture.
L’algorithme “Iterative Closest Point” se fait en cinq étapes décrites sur la figure 5.6.
Il a été choisi de sortir de l’algorithme après 10 itérations, car il n’était pas possible de
définir une distance moyenne cible, la distance moyenne entre les surfaces étant impor-
tante dans la zone où la ceinture est portée. 10 itérations permettaient une différence
moyenne entre les surfaces dans les zones ne comprenant pas les ceintures de moins de
0.1mm, pour l’ensemble des patients.
Une fois les surfaces recalées, les points les composant ont été transposés d’un repère
cartésien à un repère cylindrique. Les coordonnées des points sont alors de la forme
(r, θ, z). Ces coordonnées sont interpolées afin d’obtenir une répartition uniforme des
points de la surface dans l’espace. La surface est alors représentée en deux dimensions
en créant une image pour laquelle l’intensité des pixels correspond à la coordonnée
r des points et les axes de l’image aux coordonnées (θ, z). Chaque pixel de l’image
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Figure 5.6 – Représentation schématique de l’algorithme “Iterative Closest Point”
correspond donc à un point de la surface. Les images des surfaces recalées peuvent
alors être soustraites pixel par pixel afin d’obtenir l’impact du port des ceintures sur la
surface du tronc. Un exemple sur un sujet et pour une ceinture est donné dans la partie
résultat sur la figure 5.17.
Analyse statistique : Un test de Jarque-Bera a permis de déterminer si les distributions
étudiées étaient normales. Dans le cas d’une distribution normale, un test de t-Student a
permis de montrer une différence statistiquement significative entre deux distributions ;
dans le cas contraire, un test des rangs signés de Wilcoxon a été réalisé.
Pour montrer des différences significatives entre plus de deux distributions, une
analyse de la variance a été utilisée dans le cas de distributions normales ; dans le cas
contraire, il a été choisi de réaliser un test de Friedmann. Lorsque l’analyse de la variance
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ou le test de Friedmann démontraient des différences statistiquement significatives entre
les distributions, elles ont été comparées par une méthode de Scheffé. Cette méthode a
été adaptée pour l’analyse par blocs incomplets équilibrés.
Ces différents tests ont permis d’évaluer l’effet des ceintures, des patients et la
reproductibilité des mesures. Ces tests ont également permis d’étudier l’influence du
serrage sur la douleur, le bien-être, la pression moyenne appliquée et la déformation
de la ceinture. L’influence de la réalisation de mouvements, du sexe des sujets et de la
hauteur des ceintures a également été analysée.
Le risque α dans toutes les analyses statistiques a été choisi inférieur à 5%.
Utilisation de l’analyse en composante principale (Jolliffe, 2005) : Afin de déter-
miner les paramètres expliquant l’action mécanique des ceintures, des analyses en
composante principale (ACP) ont été effectuées. L’ACP permet de comparer une série
de paramètres, par une représentation dans un espace réduit à un cercle ou une sphère
de corrélation suivant le nombre de dimensions étudiées. Plusieurs exemples de cercle
ou de sphère de corrélation sont donnés dans la partie résultat, comme sur la figure 5.13.
Les paramètres les plus importants sont ceux les plus proches des axes du cercle ou de
la sphère. L’analyse se fait en trois dimensions si certains paramètres sont plus proches
de ce troisième axe que des deux axes du cercle. La troisième dimension permet donc
de ne pas enlever des paramètres principaux à l’étude. Si des paramètres sont proches
les uns des autres, cela signifie que ces paramètres sont semblables pour l’analyse d’un
phénomène.
Dans cette étude, l’analyse en composante principale a été utilisée pour déterminer
les paramètres principaux entre les trois déformations et la pression. Cette méthode
a été utilisée pour savoir si les côtés de mesures étaient similaires et s’il existait une
différence des ceintures en termes de déformation et de pression.
5.1.3 Résultats
5.1.3.1 Résultats sur l’intensité de la douleur et le bien-être ressenti
La valeur moyenne du bien-être ressent ainsi que celle de la douleur par le port des
ceintures de soutien lombaire suivant la ceinture et le serrage sont représentées sur la
figure 5.7. Les valeurs initiale et finale ainsi que les variations de l’intensité de la douleur
moyennes suivant les ceintures sont données dans le tableau 5.4. Le serrage personnel
des sujets était en moyenne de 19,7% d’élongation, avec un écart-type de 14,23%, un
minimum de 5% et un maximum de 70%.
La valeur du bien-être ressenti est souvent un peu inférieure lorsque le serrage est
plus important. Par contre, peu de différences sont visibles entre les ceintures, mais le
bien-être ressenti est un peu supérieur pour les ceintures Lombax R© Original de hauteur
21cm et les deux Lombacross Activity R©.
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Figure 5.7 – Représentation de : a. la sensation de bien-être et b. la variation de l’intensité
de la douleur estimées par les sujets lombalgiques par l’EN pour les six ceintures d’étude
Table 5.4 – Valeurs initiale, finale et variation de l’intensité de la douleur moyennes
estimées par les sujets lombalgiques par l’EN suivant la ceinture de soutien lombaire
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Chaque ceinture diminue l’intensité de la douleur. Cette diminution est plus impor-
tante pour les ceintures Lombacross Activity R©. Elle est la plus faible pour la ceinture
LombaSkin R©. L’écart-type est important par rapport à la moyenne pour la variation de
l’intensité de la douleur. Cette variation dépend fortement des sujets.
Les probabilités p, qu’il n’y ait pas de différence significative du bien-être ressenti et
de l’intensité de la douleur suivant le serrage, sont respectivement de 0,036 et de 0,28.
Le serrage a donc une influence significative sur le bien-être ressenti par le sujet.
5.1.3.2 Résultats sur la pression et la déformation
Répétabilité des mesures : Les probabilités de ne pas avoir de différence significative
entre les répétitions de mesure sont données dans le tableau 5.5. Toutes ces probabilités
sont supérieures à 5%. Il n’y a donc pas de différence significative entre les répétitions.
La mesure est répétable.
Table 5.5 – Probabilités p calculées afin de déterminer une différence significative entre
les répétitions des mesures de déformation et de pression suivant les côtés de mesure
La répétabilité des mesures se vérifie également sur la distribution des déformations
et des pressions à deux écart-types qui ont des boîtes à moustaches presque identiques.
Un exemple pour la distribution en pression pour toutes les ceintures est donné sur
la figure 5.8. Chaque boîte à moustaches de cette figure représente la distribution en
pression des six ceintures d’étude testées sur quinze sujets pour une répétition de la
mesure à 20% de serrage du côté droit.
Exemple de mesures de pression et de déformation : Un exemple de mesure est
donné sur la figure 5.9. Sur cet exemple, chaque colonne représente une distribution
mesurée et chaque ligne un côté. Chaque ligne correspond également à une ceinture
différente. Cette figure permet de constater que toutes les déformations sont faibles
à l’arrière, proche de 20% pour exx sur le côté droit et beaucoup plus faibles du côté
gauche que du côté droit.
En ce qui concerne la pression, elle est nulle au centre de l’arrière et comprend des
zones de fortes pressions correspondantes aux baleines arrière de la ceinture. Pour les
deux côtés, la pression est quasiment homogène et deux fois plus forte du côté droit que
du côté gauche.
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Figure 5.8 – Boîte à moustaches de la distribution de pression à deux écart-types sur
le côté droit pour les six ceintures et les quinze sujets, suivant les trois répétitions de
mesure à 20%
Comparaison des ceintures de soutien lombaire : La comparaison sur les défor-
mations et pressions moyennes des ceintures est donnée par les résultats du plan
d’expériences contenus dans le tableau 5.6. La comparaison des ceintures par la méthode
de Scheffé, montre que la différence significative se situe entre la ceinture LombaSkin R©
de hauteur 21 cm et les ceintures Lombax R© Original et Lombacross Activity R© de
hauteur 26 cm. Les pressions moyennes appliquées sont significativement différentes
entre les sujets, mais pas les déformations moyennes.
Afin de réduire le nombre de distributions à observer, un cercle de corrélation
des quatre types de distribution a été construit en figure 5.10. D’après ce cercle, les
distributions de déformation sont équivalentes pour expliquer l’impact des ceintures
sur le tronc, tandis que la distribution de pression est différente. Il a donc été choisi pour
la suite, de n’observer que les distributions de déformation exx et de pression.
Les boîtes à moustaches des distributions de pression et de déformation exx pour
les six ceintures d’étude sont données sur la figure 5.11. Ces boîtes à moustaches ne
permettent pas de différencier les six ceintures de soutien lombaire. Elles ont des valeurs
moyennes de distribution, des médianes et des quartiles très proches.
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Table 5.6 – Probabilités p obtenues par analyse de la variance du plan d’expériences par
blocs incomplets équilibrés afin de comparer les ceintures et les sujets
Afin de déterminer si les ceintures sont bien comparables en termes de pression et de
déformation, des cercles de corrélation comprenant les distributions en déformation exx
et en pression des six ceintures ont été construits. Ils sont représentés sur la figure 5.12.
On constate que les ceintures ne se regroupent pas suivant leur hauteur, ni suivant leur
type ; il n’est pas possible de trouver une classification simple des ceintures testées.
Les ceintures ne pouvant pas être distinguées en termes de distribution de pression et
de déformation, deux derniers cercles de corrélation ont été construits afin de déterminer
si certains côtés de mesure pouvaient être semblables en termes de pression et de
déformation. Les cercles de corrélation donnés en figure 5.13 montrent que chaque côté
est très différents des autres.
Influence du serrage, du mouvement, de la hauteur de la ceinture et du sexe du sujet :
Les probabilités qu’il n’y ait pas de différence statistiquement significative entre les
déformations et pressions moyennes après et avant mouvements, suivant le serrage, la
hauteur des ceintures et le sexe des sujets sont répertoriées dans le tableau 5.7.
Il n’y a pas de différence significative des mesures de pression et de déformation
avant et après mouvements, suivant la hauteur des ceintures et suivant le sexe des sujets.
Suivant les serrages, il existe une différence significative pour la déformation exy du côté
droit et les pressions à l’arrière et du côté droit.
Bien que l’analyse statistique montre qu’il n’y a pas de différence significative sur
les mesures moyennes prises avant et après mouvements, il est possible d’observer des
conséquences différentes du mouvement sur la distribution de déformation exx. En effet,
comme le montre la figure 5.14, le mouvement peut n’engendrer aucun changement
de la distribution du côté droit (voir figure 5.14 exemple 1) ou au contraire la modifier
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Figure 5.10 – Cercle de corrélation comparant les trois déformations et la pression
Figure 5.11 – Boîte à moustaches des six ceintures d’étude pour la mesure de déformation
et de pression
180
5.1. Évaluation clinique du mode d’action mécanique des ceintures de soutien
lombaire sur quinze sujets lombalgiques
Figure 5.12 – Cercle de corrélation comparant les déformations exx et la pression des six
ceintures d’études
Figure 5.13 – Cercle et sphère de corrélation comparant les trois côtés de mesure
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Table 5.7 – Probabilités p calculées afin de déterminer une différence significative entre
les serrages, la réalisation de mouvements, la hauteur des ceintures et le sexe du sujet
complètement ((voir figure 5.14 exemple 2). Aucune corrélation entre le type de ceinture
et la modification de la distribution exx du côté droit avec le mouvement n’a pu être
trouvée. Les deux exemples donnés sont d’ailleurs pour la même ceinture d’étude.
Influence de la morphologie : Les distributions de déformations et de pression sont
toujours statistiquement différentes suivant les sujets pour une même ceinture portée
d’après une analyse de la variance pour laquelle toutes les probabilités sont nulles. La
morphologie semble donc avoir une influence significative sur la pression appliquée par
les ceintures et sur la déformation de celle-ci.
Une corrélation entre des paramètres morphologiques et la déformation moyenne,
ainsi que la pression moyenne appliquée a été recherchée. Les paramètres morpho-
logiques étudiés étaient le tour de taille, la taille de la personne et son poids. Une
corrélation entre la déformation exx et le tour de taille a été déterminée. Plus le tour
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Figure 5.14 – Deux exemples de déformation exx avant et après mouvements sur le côtés
droits pour la ceinture Lombacross Activity R©
de taille est grand, plus la déformation exx moyenne est grande, comme le montre
la figure 5.15. Le coefficient de corrélation linéaire de cette courbe est de 0,14. Il est
faible, mais un test de t-Student sur la pente montre que celle-ci est statistiquement
significative. Aucune corrélation n’a pu être mise en évidence pour les autres paramètres
morphologiques.
5.1.3.3 Résultats sur la posture rachidienne
La figure 5.16 donne un exemple d’un recalage des surfaces du tronc ; la figure 5.17
est un exemple de la représentation des surfaces en deux dimensions.
D’après la représentation de la différence des surfaces avec et sans ceinture, il est
possible de constater que la surface arrière du tronc se déplace de 5mm d’avant en
arrière de façon homogène ; la surface avant du tronc se déplace d’avant en arrière de
5 à 15mm de façon non homogène. Ces valeurs tiennent compte de la présence de la
ceinture, de 5mm d’épaisseur, dans le calcul de la différence de surface représentée sur
la figure 5.17.c.
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Figure 5.15 – Représentation de la déformation exx moyenne en fonction du tour de taille
du sujet
5.1.4 Discussion
5.1.4.1 Mode d’action des ceintures
D’après l’analyse de la variance sur les répétitions de mesure, les mesures de la
pression et des déformations sont répétables. D’après le cercle des corrélations, les
paramètres principaux permettant d’expliquer le mode d’action des ceintures de soutien
lombaire sont une des trois déformations et la pression. Etant donné que la comparaison
des ceintures est faite pour une même élongation du côté de serrage, il a été choisi
d’utiliser la déformation correspondant principalement à cette élongation imposée, c’est-
à-dire, la déformation exx. Les deux mesures utilisées pour expliquer le mode d’action
des ceintures de soutien lombaire sont principalement le champ de déformations exx et
de pression. Le cercle des corrélations montrant qu’il n’y a pas de côté principal, il est
donc important d’étudier le comportement des ceintures sur les trois côtés d’étude.
En ce qui concerne les côtés droit et gauche de la ceinture, il existe un déséquilibre
de la déformation, qui engendre un déséquilibre de la pression appliquée. La pression
est inférieure d’environ 15% du côté gauche par rapport au côté droit, qui correspond
au côté de serrage. Ce déséquilibre était déjà visible sur les mesures sur les sujets
sains (voir chapitre 4). Il provient des frottements sur le tour du tronc qui empêchent
la transmission de l’effort du côté droit sur le côté gauche. La déformation étant liée
globalement à la pression appliquée, le déséquilibre est présent pour les deux paramètres
observés, pression et déformation.
Dans cette étude, il est démontré que les mouvements du sujet n’engendrent pas
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Figure 5.16 – Exemple de recalage de surface du tronc avec ceinture (surface rouge) et
sans ceinture (surface bleue)
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Figure 5.17 – Surface représentée en deux dimensions : a. sans ceinture, b. avec ceinture,
c. comparaison des deux surfaces
de modification significative de la pression moyenne et des déformations moyennes.
Cependant, le mouvement peut engendrer des modifications sur la répartition spatiale
de la pression et de la déformation. Ces modifications ne dépendent pas du type de
ceinture mais du serrage. Le serrage varie entre 7% et 70%. Plus le serrage est faible,
plus les distributions de pression et de déformations sont modifiées. Ceci s’explique
par le fait que plus la ceinture est serrée, plus l’effort à appliquer pour engendrer un
déplacement est important à cause des phénomènes d’adhérence. Il est donc possible de
supposer que les pressions exercées du côté droit et du côté gauche s’équilibrent avec le
temps suivant le serrage appliqué à la ceinture lors de sa mise en place.
A l’arrière du tronc, la déformation exx est comprise entre 0% et 5%. Cette faible
déformation vient du fait qu’à ce niveau, la ceinture est beaucoup plus rigide. La pression
appliquée sur l’arrière de la ceinture est également très faible. Seuls quelques points
de forte pression apparaissent, correspondant à la pression exercée par les baleines.
Les baleines limitent le contact du tissu et transmettent directement les efforts par
l’application de pression localisée.
La ceinture de soutien lombaire agit par l’application de pression sur les côtés du
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sujet et le maintien du dos par les baleines. Une pression est sûrement également
appliquée en avant de la ceinture, mais cette hypothèse n’a pas pu être vérifiée dans
cette étude.
Pour ce qui est de la modification de la posture, les résultats montrent un mouvement
du tronc dans la zone ou la ceinture est portée, vers l’arrière du sujet. Ce mouvement
doit provoquer une diminution de la lordose lombaire. Le ventre est comprimé, car la
surface avant du tronc se déplace trois fois plus que la surface arrière. Cette étude est
une première approche de l’effet des ceintures sur la posture rachidienne. Elle doit être
complétée par des analyses de l’effet de la ceinture sur les structures internes du tronc, à
l’aide, par exemple d’un modèle par éléments finis du tronc (voir chapitre 6).
Il n’y a pas de différence significative sur la déformation exx et la pression entre
le serrage “au choix du sujet” et le serrage à 20%. Ce résultat est différent de ce qui
avait été montré par une étude comparable sur des sujets sains (voir chapitre 4. Cette
différence s’explique par le fait que le serrage personnel pour les sujets sains étaient à
7,4% en moyenne, alors que celui pour les sujets lombalgiques est à 19,8% en moyenne.
Ce serrage personnel est quasiment identique au serrage de 20% imposé, ce qui explique
les différences non significatives. Il est constaté que le serrage n’a pas d’influence
significative sur la variation de l’intensité de douleur engendrée par le port d’une
ceinture. Par contre, le serrage a une influence sur le ressenti de bien-être du sujet. Le
serrage doit être laissé à l’appréciation du sujet.
La hauteur des ceintures n’a pas d’influence sur les déformations moyennes et les
pressions appliquées moyennes. Le choix d’une hauteur de ceinture dépend donc
principalement de la taille du sujet et de la zone lombaire de la douleur.
Le sexe du sujet n’a également pas d’influence sur les déformations et pressions
moyennes. Le traitement engendré par les ceintures de soutien lombaire est donc le
même pour une femme ou un homme.
Cette étude clinique démontre l’importance de la morphologie du sujet sur l’efficacité
du port de ceintures de soutien lombaire. En effet, une même ceinture portée par deux
sujets différents se déforme différemment et applique une pression différente. Cette
différence, d’après une analyse de la variance, est statistiquement significative. Des
paramètres globaux de la morphologie (taille, tour de taille et poids du sujet) ont été
étudiés afin de les relier à la pression moyenne appliquée ou aux déformations. Seule
la déformation moyenne exx et le tour de taille du patient sont linéairement corrélés.
L’étude des ceintures de soutien lombaire devra donc être poursuivie par une analyse
plus en détail du lien existant entre la morphologie des patients et l’action des ceintures
sur ces patients.
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5.1.4.2 Comparaison des ceintures de soutien lombaire
A serrage identique, les ceintures de soutien lombaire étudiées ont un mode d’action
identique. Seule la pression moyenne appliquée dans le dos change suivant les trois
ceintures d’étude. Dans cette zone, la pression est exercée uniquement par les baleines.
La différence significative de pression dans le dos provient de la disposition de ces
baleines et du fait qu’elles appliquent une pression sur une zone plus ou moins grande
suivant les ceintures. Par exemple, la ceinture LombaSkin R© a des baleines appliquant,
en général, une pression sur toute leur longueur, alors que les baleines de la ceinture
Lombax R© Original ont tendance à appliquer une pression à leur extrémité. Les six
ceintures étudiées provoquent un ressenti de bien-être semblable chez les différents
sujets.
Les différences entre les ceintures proviennent des possibilités qu’elles offrent. Ainsi,
la ceinture Lombacross Activity R© peut être serrée jusque 70% d’élongation alors qu’il
est difficile d’obtenir la même élongation pour les deux autres ceintures. La variation de
douleur ressentie est également différente suivant les ceintures. La ceinture Lombacross
Activity R© permet une plus grande diminution de la douleur par rapport aux deux
autres ceintures. La ceinture LombaSkin R© est celle qui diminue le moins la douleur.
Il semblerait que d’autres paramètres, plus subjectifs, soient importants dans le choix
d’une ceinture de soutien lombaire, car à la fin de l’essai, les sujets souhaitaient repartir,
en majorité avec la ceinture Lombaskin R© , la ceinture diminuant le moins la douleur.
5.1.4.3 Comparaison avec l’étude sur les sujets sains
Une étude identique sur quinze sujets sains a été réalisée (voir chapitre 4). Lors de
cette étude, le serrage personnel choisi par les sujets était trois fois inférieur en moyenne,
à celui choisi par les sujets lombalgiques. Le bien-être, évalué par le confort ressenti par
les sujets sains, est, par contre, plus faible chez les sujets lombalgiques. Il semblerait que
les sujets lombalgiques acceptent moins de confort pour plus d’effets antalgiques.
Le serrage imposé pour la ceinture Lombacross Activity R© est, dans cette étude,
identique au serrage imposé pour les deux autres ceintures. La comparaison entre les
ceintures est donc plus juste dans cette étude que celle réalisée sur les sujets sains.
Les deux études ont permis de déterminer un déséquilibre de pression et de défor-
mation entre les deux côtés droit et gauche, ainsi que l’influence de la morphologie
et la non influence de la hauteur. Les résultats sont, par contre, différents concernant
l’influence du mouvement, car le serrage personnel des patients lombalgiques était plus
important que le serrage personnel des sujets sains.
L’étude sur les sujets lombalgiques a permis d’apporter des éléments nouveaux par
rapport à celle sur les sujets sains : la variation de l’intensité de la douleur par le port
d’une ceinture, l’influence du genre du sujet et l’effet des ceintures sur la posture.
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5.1.5 Conclusion
Ce protocole clinique a permis d’analyser le mode d’action des ceintures de soutien
lombaire par la mesure du bien-être, de la douleur, de la pression, de la déformation
et de la surface du tronc. Les ceintures de soutien lombaire diminuent la douleur en
appliquant une pression sur les côtés principalement. Les ceintures de soutien lombaire
semblent modifier la posture. Les ceintures sont identiques dans leur mode d’action
pour un même serrage. Par contre, elles diffèrent en termes de soulagement de la
douleur, de leur tolérance par le sujet et de leurs possibilités de serrage.
Cette analyse devrait pouvoir se poursuivre par l’analyse de la pression appliquée
sur l’avant du tronc, élément qui n’a pu être analysé dans cette étude. Le lien existant
entre la morphologie et l’action des ceintures devrait être étudié plus en détail par une
étude approfondie de la surface du tronc en fonction des distributions de déformation et
de pression obtenues. L’impact des ceintures sur la lordose lombaire devrait également
être mesuré.
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6 Modélisation numérique des
ceintures de soutien lombaire
Ce chapitre présente une étude numérique. Elle permet de caractériser l’influence du type et de la
hauteur des ceintures, de la morphologie des sujets et des propriétés mécaniques des structures
sur la pression abdominale, la pression intradiscale et la modification de la lordose lombaire.
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de la spécificité des patients
6.1 Etude paramétrique des ceintures lombaire dans le cas de
la lombalgie : effet de la spécificité des patients
6.1.1 Introduction
La lombalgie est une douleur du segment lombaire du rachis. Elle est catégorisée
selon son origine et sa durée. Dans cette étude, seules les lombalgies subaigües ou
chroniques communes, c’est-à-dire ayant une origine mécanique, seront étudiées. Les
lombalgies subaigües correspondent à une douleur de quelques jours ou par épisodes
itératifs sur plusieurs mois (Stucki and Waldburger, 2001). Les lombalgies chroniques
correspondent à une douleur continue sur au moins trois mois.
Les traitements de la lombalgie sont variés et ne sont pas toujours clairement codifiés.
Un des traitements proposés est le port d’orthèse lombaire. L’efficacité de ce type de
traitement dans le cas de la lombalgie subaigüe et chronique a été démontrée (Calmels
et al., 2009). Cependant, peu d’études existent permettant de bien comprendre le mode
d’action de ces orthèses. Les conclusions actuelles de ces études sont que les orthèses
• entrainent une limitation des amplitudes du tronc (Axelsson et al., 1992; Calmels
and Fayolle-Minon, 1996; Fidler and Plasmans, 1983) ;
• diminuent les contraintes discales d’environ 25% lors d’une contention lombo-
sacrée semi-rigide par exemple, mais les résultats sont variables, car l’augmentation
de la pression abdominale n’induit pas à elle seule la baisse de la pression dis-
cale (Andersson and Ortengren, 1974; McGill et al., 1990; Nachemson and Morris,
1964) ;
• n’ont aucun effet négatif sur la force musculaire (Fayolle-Minon and Calmels, 2008;
Kawaguchi et al., 2002; Reyna et al., 1995; Warren et al., 2001) ;
• permettent une correction posturale par la modification de la lordose lombaire
(Cholewicki et al., 2006; Dalichau and Scheele, 2000; Thoumie et al., 1998) ;
• ont des effets sur la douleur, l’inflammation, l’activité neuromusculaire et pro-
prioceptive, ainsi que des effets décontracturants (Holmström and Moritz, 1992;
Million et al., 1981; Valle-Jones et al., 1992; Willner, 1985) ;
• permettent une amélioration des activités de la vie quotidienne (Calmels et al.,
2009; Valle-Jones et al., 1992) ;
• ont un bénéfice économique en diminuant la consommation de médicaments
(Calmels et al., 2009) et ainsi un certain risque de complications iatrogènes.
Aucune étude globale du mode d’action des orthèses et aucune étude reposant sur la
modélisation numérique de l’effet des orthèses sur le tronc dans le cas de la lombalgie
n’a été trouvée dans la revue de la littérature.
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Pourtant, de nombreuses modélisations du tronc humain et plus particulièrement de
la colonne, existent. Ces modélisations sont classables en trois types : des modélisations
détaillées, des modélisations simplifiées et des modélisations hybrides, c’est-à-dire
contenant des zones très détaillées et des zones très simplifiées. Des modèles numériques
ont été utilisés, par exemple, pour comparer l’influence de paramètres sur le traitement
engendré par certaines techniques chirurgicales ou autres (Carrier et al., 2004; Nagasao
et al., 2010; Pankoke et al., 2001), pour modéliser certains phénomènes, comme la
croissance du rachis (Huynh et al., 2007; Lafortune et al., 2007; Villemure et al., 2004)
ou l’effet du port d’une charge (Arjmand et al., 2012; Bazrgari et al., 2011). Une étude
apparaît proche de l’étude proposée. Elle analyse le mode d’action de corsets dans le
cadre d’une scoliose idiopathique adolescente (Clin et al., 2007).
Dans notre étude, un seul type d’orthèse lombaire, utilisé dans le cadre du traitement
de la lombalgie commune subaigüe ou chronique, a été analysé à l’aide d’un modèle
numérique : les ceintures de soutien lombaire. L’objectif est de réaliser une étude globale
de compréhension du fonctionnement des ceintures, afin de déterminer les paramètres
influents sur le traitement de la lombalgie, à l’aide d’une modélisation par éléments finis
du tronc. Les paramètres étudiés seront liés à la morphologie du patient, à la ceinture et
aux caractéristiques mécaniques des structures du tronc humain.
6.1.2 Méthodologie
6.1.2.1 Modélisation du tronc
Modélisation géométrique : Le modèle développé au cours de cette étude est un
modèle volumique simplifié du tronc humain. Ce modèle est construit à l’aide d’une
radiographie postéro-antérieure et latérale du tronc d’une seule personne. A partir de
ces radiographies, les éléments suivants sont mesurés :
• l’inclinaison latérale de chaque plateau intervertébral dans le plan sagittal,
• la hauteur en leur centre des vertèbres thoraciques et lombaires,
• le diamètre des corps vertébraux au niveau thoracique et lombaire,
• la hauteur en leur centre, des disques intervertébraux dans les régions thoracique
et lombaire,
• la largeur du tronc au niveau de la poitrine, du dessous de poitrine, de la taille et
des hanches dans le plan frontal,
• l’épaisseur du tronc au niveau de la poitrine, du dessous de poitrine, de la taille et
des hanches dans le plan sagittal.
Chaque vertèbre est modélisée par un cylindre de diamètre égal au diamètre du
corps vertébral mesuré et de hauteur égale à la hauteur de la vertèbre mesurée sur les
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Figure 6.1 – Image par échographie ayant permis la mesure de l’épaisseur de la peau au
niveau du tronc
radiographies. La lordose lombaire et la cyphose thoracique sont construites à l’aide de
deux arcs de cercles obtenus grâce aux inclinaisons latérales de chaque plateau vertébral.
Il est supposé que les vertèbres ont des plateaux vertébraux inférieur et supérieur
parallèles. Les parties postérieures ne sont pas représentées dans ce modèle, car leur
action sont supposées négligeables pour cette étude. Les disques intervertébraux sont
représentés par les volumes permettant de relier deux vertèbres, et ayant pour hauteur au
centre celle mesurée pour les disques sur les radiographies. Les disques intervertébraux
sont divisés en deux parties : une partie circulaire centrale correspondant à 30% du
volume du disque afin de représenter le nucléus et une partie annulaire périphérique
correspondante au reste du volume du disque afin de représenter l’annulus (Chagnon
et al., 2010).
La géométrie globale du tronc a été construite à l’aide de quatre ellipses situées
au niveau de la poitrine, du dessous de poitrine, de la taille et des hanches. Le grand
axe de chaque ellipse est égal à la largeur du tronc dans le plan frontal et le petit axe
à l’épaisseur du tronc dans le plan sagittal mesurées sur les radiographies. Les tissus
constituant le tronc, en dehors de la colonne vertébrale, sont divisés en trois zones afin
de représenter l’abdomen, les crêtes illiaques et le reste du tronc, comprenant le thorax et
les tissus mous dans la zone du dos. La surface du tronc, correspondant à la peau, a des
propriétés mécaniques différentes du reste du volume. Cette peau a une épaisseur de
4mm, valeur déterminée par échographie au niveau du tronc sur deux sujets humains
vivants (voir figure 6.1). La figure 6.2 représente la géométrie du tronc.
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Figure 6.2 – Représentation de la modélisation d’une géométrie du tronc pour cette
étude : géométrie du tronc avant modélisation a. de dos et b. de profil ; géométrie du
tronc modélisée c. et e. de dos, d. et f. de profil
Modélisation par éléments finis du tronc : La géométrie est maillée à l’aide d’éléments
linéaires élastiques tétraédriques avec quatre nœuds. La figure 6.3 représente le modèle
maillé du tronc. Pour déterminer le nombre adéquat d’éléments, une étude de con-
vergence a été réalisées. Elle a consisté en la détermination de la pression moyenne
abdominale et intradiscale dans la région lombaire en fonction de la taille moyenne des
éléments. Cette étude a été réalisée sur les huit sujets modélisés dans cette étude, décrit
dans le paragraphe 6.1.2.2. Cette étude de convergence est faite sur la taille moyenne
des éléments et non sur le nombre d’éléments, car le nombre d’éléments varie pour une
même taille moyenne d’éléments, pour chaque géométrie.
Dans un souci de simplicité du modèle et parce que les déformations sont très faibles,
toutes les structures ont des propriétés mécaniques linéaires élastiques. Les propriétés
mécaniques des structures peuvent varier en fonction de l’âge et de la musculature
du sujet modélisé. Les propriétés mécaniques des structures feront donc partie des
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Figure 6.3 – Réprésentation : a. du maillage du modèle par éléments finis du tronc et b.
des conditions aux limites
paramètres analysés au cours de cette étude.
Suite à de nombreuses études sur différents jeux de conditions aux limites possibles,
elles ont été déterminées afin d’obtenir un mouvement réaliste du tronc par l’application
de la ceinture. Lorsqu’un patient met une ceinture, le bassin peut faire une légère
rotation par rapport à l’axe transversal. En outre, le patient a tendance à se redresser. Il
a donc été choisi de bloquer le plateau supérieur du tronc en translation dans le plan
transverse. Le haut du tronc peut translater dans le plan frontal. Le plateau inférieur
du tronc est contraint afin de permettre la rotation de ce plateau uniquement suivant
l’axe transversal. Cette contrainte est obtenue par l’encastrement des deux points à
l’intersection de l’ellipse, représentant l’extrémité du plateau inférieur du tronc, et du
plan frontal du tronc. Les conditions aux limites sont schématisées sur la figure 6.3.
Modélisation de la ceinture de soutien lombaire : Les ceintures de soutien lombaire
sont des dispositifs médicaux composés principalement de tissu dans lequel est inseré
quatre baleines en acier sur la partie dorsale et une baleine souple sur la partie ventrale.
Ils peuvent contenir une ou deux épaisseurs de tissu. La double épaisseur de tissu
est obtenue par une sangle de rappel. Dans cette modélisation par éléments finis, il
a été choisi de représenter la ceinture de soutien lombaire, de façon globale, comme
l’application d’une pression au niveau lombaire sur le tronc. Le bas de la ceinture est
situé au niveau du plateau inférieur de la vertèbre lombaire L4. Cette pression est
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obtenue grâce à la loi de Laplace (voir equation 6.1) (Dubuis et al., 2012):
P =
T
R
si T et R > 0
P = 0 si T et R ≤ 0
(6.1)
avec T la tension linéique de la ceinture sur le tronc et R le rayon de courbure du tronc au
point d’application de la pression. La tension linéique des ceintures de soutien lombaire
utilisée dans cette étude a été obtenue grâce à des essais de traction sur les ceintures
(voir chapitre 2). Cette modélisation globale de la ceinture ne permet pas d’étudier
l’action spécifique de certaines structures de la ceinture, comme les baleines dorsales,
mais permet une modélisation simplifiée suffisante dans l’objectif de cette étude.
Evaluation de la modélisation de la ceinture : Une étude clinique a été réalisée sur
quinze sujets lombalgiques (voir chapitre 5). Au cours de cette étude, la pression
d’interface entre la ceinture et le tronc des sujets a été mesurée à l’aide de matrices de
pression piezorésistives. Les ceintures portées par les sujets au cours de cette étude
clinique comprennent les deux ceintures modélisée dans cette étude numérique. La
pression moyenne mesurée au cours de l’étude clinique a donc pu être comparée à la
pression obtenue par la loi de Laplace.
6.1.2.2 Etude paramétrique
Paramètres d’entrée : Pour déterminer les paramètres influents sur le traitement de
la lombalgie lors du port d’une ceinture de soutien lombaire, un plan d’expériences
numériques a été construit. Les paramètres d’entrée de ce plan sont :
• des paramètres morphologiques du patient : taille, corpulence et angle de lordose
du patient,
• des paramètres caractéristiques de la ceinture de soutien lombaire : type et hauteur
de ceinture,
• les propriétés mécaniques des structures composant le modèle : peau, abdomen,
annulus, nucléus, os et autres tissus mous.
Afin de faire varier les paramètres morphologiques du patient, une géométrie de
base a été construite comme décrit au paragraphe 6.1.2.1. Cette géométrie a été obtenue
par les radiographies d’un patient, choisi car il ne présentait aucune déformation 3D
du rachis. Cette géométrie a été ensuite modifiée proportionnellement afin d’obtenir
un tronc de taille caractéristique d’une personne de 160cm et d’une personne de 180cm.
La géométrie de base correspondait à une personne ayant un tour de taille faible. Cette
géométrie de base a donc été considérée comme “maigre”. Les épaisseurs du tronc dans
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Table 6.1 – Coefficient de Poisson des différentes structures du modèle
Structure du modèle Coefficient de Poisson
Abdomen 0,45
Annulus 0,45
Nucléus 0,48
Peau 0,2
Os 0,3
Autres tissus mous 0,45
le plan sagittal au niveau de la taille et des hanches ont été doublées afin d’obtenir la
géométrie d’un sujet dit “gros”. Enfin, les angles d’inclinaison des vertèbres lombaires
ont été modifiés pour obtenir des sujets ayant une lordose lombaire faible de 33˚ou
une lordose lombaire importante de 53˚. Des sujets hypo et hyperlordosés ont donc
pu être modélisés. Finalement, huit géométries caractéristiques ont été obtenues en
faisant varier la taille (grand/petit), la corpulence (maigre/gros) et la lordose lombaire
(hypo/hyperlordosé).
Deux types de ceintures lombaires ont été modélisées par la modification de la ten-
sion linéique dans la loi de Laplace. Ces ceintures correspondent à une ceinture légère
comprenant une seule épaisseur de tissu (nommée commercialement LombaSkin R©) et
à une ceinture plus rigide contenant une sangle de rappel (nommée commercialement
Lombacross Activity R©). La hauteur des ceintures peut également varier par la modifica-
tion de la hauteur de la zone d’application de la pression. Les deux hauteurs choisies
correspondent à celles actuellement commercialement disponibles.
Les propriétés mécaniques des structures biomécaniques sont les modules d’Young
et les coefficients de Poisson. Les coefficients de Poisson, utilisés dans le modèle et
provenant de la littérature (Clin et al., 2007; Goel et al., 1993; Périé et al., 2004; Sylvestre
et al., 2007), sont donnés dans le tableau 6.1. Seuls les modules d’Young vont varier dans
cette étude paramétrique. Ils sont définis par des paramètres continus, contrairement
aux autres paramètres et peuvent varier dans un intervalle obtenu d’après des données
de la littérature (Clin et al., 2007; Goel et al., 1993; Périé et al., 2004; Sylvestre et al., 2007).
Cette étude paramétrique comporte donc 11 paramètres d’entrée (voir tableau 6.2).
Paramètres de sortie : En sortie, les trois paramètres observés sont :
• la variation de pression abdominale, car elle caractérise l’impact directe des cein-
tures sur le tronc,
• la variation de la lordose caractérisée par la mesure du déplacement moyen des
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vertèbres lombaires dans le plan sagittal, afin de déterminer si les ceintures ont un
impact sur la posture du sujet,
• la variation de pression intradiscale au niveau lombaire, car l’effet antalgique
pourrait provenir de la diminution de la pression intradiscale.
Table 6.2 – Morphologie des sujets modélisés, caractéristiques des ceintures étudiées et in-
tervalle de variation des propriétés mécaniques des structures pour l’étude paramétrique
Paramètres -1 +1
Taille du sujet (cm) 160 180
Corpulence du sujet maigre gros
Lordose du sujet 33 53
Type de ceinture LombaSkin R© Lombacross Activity R©
Hauteur de ceinture (cm) 21 26
Module d’Young de
l’abdomen (MPa)
0,01 1
Module d’Young de
l’annulus (MPa)
4 14,9
Module d’Young du
nucleus (MPa)
3 8
Module d’Young de la
peau (MPa)
1 5
Module d’Young de l’os
(MPa)
1000 12 000
Module d’Young des
autres tissus mous (MPa)
0,55 1
Plan d’expériences : Le plan utilisé est un plan hypercube latin stratifié de 100 expé-
riences. Il a été choisi de travailler avec ce plan, car il permet, avec relativement peu
d’expériences, de parcourir l’ensemble de l’espace d’étude tout en permettant l’analyse
de paramètres d’entrée binaire ou continue. De plus, ce plan ne génère pas de priorité
dans les paramètres d’entrée, ce qui permet d’éviter des biais dans les résultats de
l’étude.
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6.1.3 Résultats
6.1.3.1 Etude de convergence
La figure 6.4 représente la variation de la pression moyenne abdominale en fonction de la
taille des éléments pour le patient hypolordosé le plus maigre et le plus petit de l’étude.
La convergence est obtenue pour une taille d’éléments inférieure à 15 mm, correspondant
à un peu plus de 80 000 éléments, dans le cas présenté. Des résultats proches ont été
trouvés pour les sept autres géométries modélisées. L’étude de convergence menée sur
les huit géométries de sujet utilisées, permet de conclure que la convergence est atteinte
pour tous les cas, lorsque les éléments sont de taille moyenne de 10mm. Cette taille
moyenne correspond à des modèles comprenant de 242 230 à 481 850 éléments. Elle a
donc été choisie pour la réalisation des 100 expériences du plan.
Figure 6.4 – Résultat de l’étude de convergence : variation de la pression abdominale
moyenne dans le modèle en fonction du nombre d’éléments
6.1.3.2 Evaluation de la modélisation de la ceinture
Lors de l’étude clinique, la pression moyenne appliquée est de 1,12 kPa ou de 2,03 kPa
pour respectivement une ceinture de soutien lombaire simple ou double épaisseur de
tissu. Dans notre modèle, la pression moyenne appliquée afin de modéliser la ceinture
est de 1,06 kPa ou de 2,16 kPa pour respectivement une ceinture de soutien lombaire
simple ou double épaisseur de tissu. L’erreur moyenne provenant de la modélisation
simplifiée de la ceinture par la loi de Laplace est donc de 6%. La modélisation de la
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ceinture est acceptable.
6.1.3.3 Exemple de résultats détaillés sur un sujet modélisé
La figure 6.5 montre des résultats en pression et en déplacement pour deux sujets
modélisés dans cette étude.
Les déplacements sont très différents entre le ventre et le dos du sujet. Par contre, les
déplacements sont symétriques suivant le plan sagittal. Ils sont donc identiques entre le
côté droit et gauche du sujet. Au niveau des crêtes illiaques, les déplacements sont très
faibles, voire nuls.
La pression est la plus importante dans les crêtes illiaques. La pression est également
importante dans l’abdomen, alors qu’elle est négative dans le dos du patient au niveau
lombaire.
6.1.3.4 Etude paramètrique
Le plan d’expérience hypercube latin stratifié a permis de construire un modèle
linéaire suivant l’équation 6.2 suivante :
Y = β0 + βtXt + βgXg + βlXl + βtcXtc + βhXh + βpabXpab
+βpanXpan + βpnXpn + βppXpp + βpoXpo + βpatXpat
(6.2)
avec Y la variable de sortie pouvant être soit la variation de pression abdominale,
soit la variation de pression intradiscale, soit le déplacement moyen des vertèbres
lombaires dans le plan sagittal, β0 qui est la valeur moyenne du modèle linéaire, les βi
qui correspondent aux coefficients linéaires du modèle et ont pour indice t pour la taille
du patient, g pour la corpulence du patient, l pour la lordose du patient, tc pour le type
de ceinture, h pour la hauteur de ceinture, pab pour le module d’Young de l’abdomen,
pan pour le module d’Young de l’annulus, pn pour le module d’Young du nucléus, pp
pour le module d’Young de la peau, po pour le module d’Young de l’os et pat pour
le module d’Young des autres tissus mous, et X les variables d’entrée avec les mêmes
indices que pour les coefficients β. Le déplacement moyen des vertèbres est pris positif
lorsque la lordose augmente. Le modèle a été choisi linéaire sans interaction car les
paramètres d’interaction sont faibles par rapport aux paramètres principaux.
La figure 6.6 représente le tracé des coefficients linéaires du modèle pour la variation
des pressions abdominale et intradiscales, et du déplacement moyen des vertèbres
lombaires, liée à la variation de lordose. Cette représentation graphique du modèle
linéaire développé, permet de déterminer les paramètres les plus influents. En effet,
plus le coefficient linéaire est grand par rapport à la valeur moyenne du paramètre de
sortie, plus le paramètre d’entrée correspondant au coefficient linéaire est influant.
Ainsi, les paramètres les plus influants sur le déplacement des vertèbres lombaires
202
6.1. Etude paramétrique des ceintures lombaire dans le cas de la lombalgie : effet
de la spécificité des patients
Figure 6.5 – Résultat en déplacement sur un sujet hyperlordosé, gros et grand : a. de
profil et b. de face, et en pression sur un sujet hypolordosé, maigre et petit : c. de profil
et d. de face
sont le tour de taille, la hauteur de la ceinture et le type de ceinture et la lordose lombaire
du sujet avant le port de la ceinture ; les paramètres les moins influants sont la taille du
sujet et le module d’Young de l’annulus.
Pour ce qui est de la variation de la pression abdominale, les paramètres les plus
influants sont la hauteur et de le type de ceinture ainsi que la lordose lombaire ; les
paramètres les moins influants sont le tour de taille du sujet et les propriétés mécaniques
de la peau et de l’annulus.
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Enfin, les paramètres influençant la variation de la pression intradiscale sont le type
de ceinture, la taille et le tour de taille du sujet, tandis que le paramètre le moins influant
est le module d’Young de la peau.
Le bilan de l’influence des paramètres d’entrée sur ceux de sortie est donné dans le
tableau 6.3.
Table 6.3 – Influence des paramètres d’entrée sur les paramètres de sortie
Paramètres
Pression
abdominale
moyenne
Pression
intradiscale
moyenne
Variation de la
lordose lombaire
Taille du sujet + ++ –
Corpulence du sujet – ++ ++
Lordose du sujet ++ + +
Type de ceinture ++ ++ +
Hauteur de ceinture ++ + +
Module d’Young de
l’abdomen (MPa)
+ - -
Module d’Young de
l’annulus (MPa)
– + –
Module d’Young du
nucleus (MPa)
+ + -
Module d’Young de la
peau (MPa)
– – -
Module d’Young de l’os
(MPa)
- - -
Module d’Young des
autres tissus mous (MPa)
- + -
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Figure 6.6 – Représentation des coefficients linéaires obtenus d’après l’analyse par plan
d’expériences pour : a. le déplacement des vertèbres lombaires, b. la variation des
pressions abdominale et intradiscale
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6.1.4 Discussion
6.1.4.1 Le modèle du tronc
Le modèle par éléments finis du tronc développé est un modèle très simple géomé-
triquement, mais comprenant de nombreuses structures comme l’abdomen, les crêtes
iliaques et le rachis. Son avantage principal est de permettre une modélisation rapide
de différentes morphologies uniquement à partir de deux radiographies complètes du
tronc. Ce modèle est également adaptable pour ne modéliser qu’une partie du tronc,
comme la région lombaire. Un autre avantage de ce modèle est un temps de calcul
faible, ce qui procure la possibilité de tester de nombreuses configurations en un temps
raisonnable.
Lors de la construction de ce modèle, plusieurs hypothèses ont été réalisées.
Premièrement, les déformations ont été supposées faibles, ce qui a permis de modéli-
ser les structures par des propriétés linéaires élastiques. Cette hypothèse est vérifiée, car
les sollicitations permettent de rester dans la zone linéaire de la loi de comportement
des structures biomécaniques.
Secondairement, afin de simplifier le modèle et de ne pas modéliser les parties
postérieures des vertèbres présentes dans d’autres modèles (Wagnac et al., 2012), il
a été supposé que la rotation des vertèbres dans l’axe transversal est faible lors de
l’application de la pression représentant la ceinture. La rotation des vertèbres observée
dans le modèle est inférieure à 5˚. Cette rotation est faible par rapport à la lordose
lombaire et la cyphose thoracique des patients avant l’application de la pression. Cette
deuxième hypothèse est donc également validée.
Troisièmement, les contraintes initiales dans le tronc dues à la gravité et à la présence
de la tête et des jambes ne sont pas prises en compte dans le modèle, contrairement à
d’autres modèles (Clin et al., 2007; Dreischarf et al., 2011, 2010). Cette hypothèse est
correcte car l’étude ne porte que sur la variation de pression et le déplacement des
vertèbres et non des valeurs absolues de pression ou de déformation.
Quatrièmement, il a été choisi de représenter l’action de la ceinture de soutien
lombaire par un champ de pression obtenu à partir de la loi de Laplace, comme cela
a déjà été proposé pour les chaussettes de compression dans une autre étude (Dubuis
et al., 2012). Les pressions moyennes appliquées par des ceintures de soutien lombaire
obtenues lors d’une étude clinique sur quinze sujets lombalgiques (voir chapitre 5)
montrent que cette modélisation simpliste est adéquate. La différence de pression entre
la modélisation et la mesure clinique n’est que de 6%.
Dans le cadre de notre étude, les hypothèses émises sont donc toutes justifiées. En
outre, l’étude clinique permet de montrer que la variation de volume du tronc mesurée
sur l’homme lors du port d’une ceinture de soutien lombaire est quasiment identique
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à la variation de volume obtenue dans ce modèle. Ceci prouve que, pour une étude
globale du mode d’action des ceintures de soutien lombaire, notre modèle est valide.
6.1.4.2 Mode d’action d’une ceinture de soutien lombaire
L’observation de la variation des pressions et des déplacements sur un patient
permet d’expliquer le mode d’action des ceintures de soutien lombaire. La ceinture
applique une pression qui fait augmenter fortement la pression abdominale. Cette
augmentation engendre une légère modification de la lordose et une diminution de la
pression intradiscale afin d’obtenir un équilibre mécanique. La variation de la pression
intradiscale est faible, d’environ 1% (Munoz et al., 2014), mais semble contribuer au
soulagement de la douleur.
Dans tous les cas d’études, la pression dorsale dans les tissus mous est négative
proche de la surface. Cette zone est donc soumise à une traction qui s’explique par le
fait que la partie avant du tronc se déplace plus que la partie arrière. Ceci est dû à la
présence du rachis, structure très rigide, dans la partie postérieure du tronc, qui modifie
la distribution homogène de la pression dans les tissus mous.
Un dernier élément important à relever est une forte pression dans les crêtes iliaques.
Bien que ceci s’explique logiquement par le fait que les crêtes iliaques soient des struc-
tures très rigides par rapport aux tissus mous du tronc, ceci peut avoir une importance
sur le bien-être ressenti engendré par le port de la ceinture. Si la pression appliquée par
la ceinture est trop importante, le patient aura plus de mal à accepter sa ceinture. Le
bien-être ressenti est un élément important dans le traitement par orthèses (Pierrat et al.,
2013).
6.1.4.3 Influence des paramètres dans le traitement de la lombalgie
L’étude paramétrique a permis de déterminer les paramètres influants sur la variation
de pression abdominale, intradiscale et le déplacement des vertèbres lombaires, en lien
avec la modification de lordose lombaire.
Ces trois paramètres de sortie ont été choisis car ils sont supposés avoir une con-
tribution au soulagement de la douleur. Effectivement, dans la lombalgie, on constate
une pression trop importante dans les disques intervertébraux de la région lombaire du
rachis (Malik and Joseph, 2007; Poiraudeau et al., 2004; Preuss and Fung, 2005; Turgut
et al., 2008). Il est donc logique de chercher à la diminuer.
Il existe au moins deux possibilités pour modifier cette pression intradiscale :
• La première est de modifier la pression abdominale, qui engendre une variation
de la pression intradiscale.
• La deuxième est de faire varier la lordose lombaire.
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La modification de pression abdominale et de la lordose lombaire sont liées car la
variation de la pression abdominale se traduit par un déplacement des vertèbres, qui
engendre une modification de la lordose.
Finalement, les trois paramètres de sortie choisis sont complémentaires et peuvent
l’effet thérapeutique des ceintures de soutien lombaire.
Les résultats de l’étude paramétrique montrent que le type et la hauteur de ceinture
ont une influence significative sur les trois paramètres de sortie. Le choix de la ceinture
est donc important suivant le traitement souhaité. Cette étude est trop limitée pour
donner des indications quant au choix à faire suivant le patient.
Cette étude a également permis de déterminer que le tour de taille a une influence sur
le déplacement des vertèbres lombaires. Plus un patient est gros, plus la courbure de son
tronc est faible. D’après la loi de Laplace, la pression appliquée par une même ceinture
est donc plus faible pour un patient plus gros. Les contraintes exercées sur le rachis sont
donc plus faibles, ce qui provoquent un déplacement plus faible des vertèbres.
Le déplacement des vertèbres est également influencé par la lordose du patient.
L’application d’une pression sur le tronc engendre une diminution de l’angle de lordose.
Ainsi, si un patient est hypolordosé, l’angle de lordose diminue plus difficilement que
pour un patient hyperlordosé. La variation de pression intradiscale pour les patients
hypolordosés provient donc quasiment uniquement de la variation de la pression ab-
dominale. La diminution de la pression intradiscale est plus faible pour les patients
hypolordosés que ceux hyperlordosés. Cette constatation permet de conclure que les
ceintures de soutien lombaire ont tendance à mieux soulager la douleur pour un patient
hyperlordosé que pour un patient hypolordosé.
En outre, l’étude paramétrique prouve que la variation de la pression abdominale
est fortement influencée par la lordose lombaire du sujet avant le port de la ceinture. La
variation de la pression abdominale dépend de la position du rachis, car le rachis est
la structure la plus rigide du modèle. Ainsi, selon le type de pathologie de la lordose
(hypo- ou hyperlordose), la position d’une vertèbre dans une coupe transverse du tronc
est différente et par conséquent la variation de la pression abdominale.
Cette étude a également montré que la taille du sujet provoque une augmentation de
la pression intradiscale. Or, plus un sujet est grand, plus le rapport entre le volume des
vertèbres et le volume des disques intervertébraux est grand. Les modifications induites
par le port d’une ceinture se concentrent donc dans des zones du rachis proportionnelle-
ment plus faibles (les disques intervertébraux). La variation de la pression intradiscale
est liée aux contraintes dans les disques : il est donc possible de conclure que plus un
sujet est grand, plus la diminution de la pression intradiscale est faible.
Enfin, l’étude paramétrique montre que la nature de la lordose initiale (hypo- ou
hyperlordose) et le tour de taille ont une influence importante sur la variation de pression
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intradiscale. D’une part, comme il a été exposé précédemment, le tour de taille influence
fortement la variation de l’angle de lordose, et par conséquent la variation de pression
intradiscale. D’autre part, la position des vertèbres, liée à la lordose initiale, est un point
important pour déterminer la forme des disques intervertébraux et donc leurs pressions
à l’équilibre.
Finalement, l’ensemble des résultats de cette étude paramétrique relève les points
suivants quant à l’utilisation en clinique des ceintures de soutien lombaire dans le
traitement de la lombalgie :
• le choix de la ceinture est très important ;
• il est nécessaire de prendre en compte la morphologie du patient ;
• la ceinture traite de la même façon des sujets musclés ou non, quelque soit leur
âge, car ce traitement n’est pas influencé par les caractéristiques mécaniques des
structures ; seuls les disques intervertébraux dégénérés peuvent jouer un rôle dans
le traitement, car seules les propriétés mécaniques des disques intervertébraux ont
une influence sur le traitement.
6.1.5 Conclusion
A partir d’un modèle simplifié du tronc humain obtenu par deux radiographies, une
étude paramétrique a permis de déterminer les paramètres influants sur le traitement de
la lombalgie à l’aide de ceinture de soutien lombaire. Ces paramètres sont la morphologie
du patient et la ceinture de soutien lombaire utilisée.
Le modèle numérique utilisé est simple. Il peut servir de base à des études plus
approfondies sur le traitement de la lombalgie par ceintures de soutien lombaire. Afin
d’étudier l’impact de l’architecture de la ceinture, la modélisation de la pression ap-
pliquée sur le tronc par la loi de Laplace pourrait être modifiée. Par exemple, la ten-
sion linéique utilisée dans la loi de Laplace pourrait varier en fonction de la zone
d’application. Cette tension linéique pourrait être importante sur la partie dorsale du
tronc, pour refléter la présence des baleines dorsales. Par une solutuion plus précise,
il serait possible de modéliser la ceinture par une structure volume comprenant les
différentes parties existantes, c’est-à-dire, les tissus, les baleines dorsales et ventrales,
... Ce modèle numérique pourrait également être une base pour une étude de l’impact
de la ceinture sur une période de temps de port. Effectivement, l’étude clinique montre
que le mouvement a de l’importance sur la répartition de la pression appliquée par la
ceinture. Cette étude dynamique nécessiterait la modélisation des muscles du dos par
des structures volumiques ayant des caractéristiques spécifiques en dynamique ou des
poutres.
Des compléments à cette étude numérique sont donnés à l’annexe C.
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Discussion générale
Ce projet de thèse avait pour objectif de déterminer le mode d’action mécanique
des ceintures de soutien lombaire dans le cadre de la lombalgie commune chronique ou
subaigüe. Pour cela, trois méthodes d’évaluation ont été développées : une méthode
expérimentale, une méthode clinique et une méthode numérique.
Les méthodes d’évaluations
La démarche scientifique
Afin de répondre à l’objectif principal de cette thèse, il a été décidé de partir des car-
actéristiques mécaniques des textiles composant les ceintures pour en déduire l’impact
sur le rachis.
La première méthodologie développée est expérimentale. Elle a permis de relier
les propriétés mécaniques des textiles à celles des ceintures dans leur ensemble. Cette
méthodologie a également permis une première évaluation de la pression appliquée par
les ceintures à l’aide de la loi de Laplace.
La deuxième méthodologie développée est clinique. Elle s’est découpée en trois
étapes : une évaluation des outils de mesure, une validation d’un protocole sur l’humain
et la réalisation du protocole sur une cohorte de 15 sujets lombalgiques. Cette évaluation
clinique comprenait la mesure de la douleur ressentie, de la sensation de bien-être, de
la pression appliquée par la ceinture, de sa déformation et la modification de surface
du tronc engendrée par le port d’une ceinture. Elle a permis de déterminer les modes
d’action mécanique à la surface du tronc des ceintures de soutien lombaire.
La dernière méthodologie développée est numérique. A partir d’une modélisation
simplifiée de différents troncs humain et d’une distribution de pression, cette évaluation
numérique a permis de déterminer les actions mécaniques à l’intérieur du tronc des
ceintures.
Cette démarche scientifique est résumée sur la figure 7.1.
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Figure 7.1 – Schématisation de la démarche scientifique
Comparaison des méthodes d’évaluation
Les bénéfices et les limites des différentes méthodes d’évaluation sont données dans
le tableau C.1.
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Ces trois méthodes sont complémentaires. Elles permettent une analyse des carac-
téristiques mécaniques des ceintures de soutien lombaire cohérente. Cependant, certains
éléments dans la méthode utilisée ou les résultats sont à nuancer.
La loi de Laplace a été utilisée dans l’étude numérique alors que l’étude clinique
a démontré les limites de cette loi. En effet, la loi de Laplace permet une première
approximation des pressions appliquées par les ceintures, comme le démontre l’étude
expérimentale, mais elle ne permet pas d’expliquer la distribution de la pression ap-
pliquée. Cette loi est donc applicable uniquement pour une évaluation globale des
ceintures. Ceci explique que l’étude numérique ne permet pas d’étudier l’impact des
baleines ou de l’architecture des ceintures.
La pression a été mesurée, lors de l’étude clinique, par des matrices de capteurs de
pression, malgré le fait que ces capteurs ajoutent une épaisseur à la surface de mesure.
Ce choix a été fait afin de réaliser des mesures sur des zones importantes de l’ordre
d’un côté complet du tronc, ce que la méthode optique, développée au cours de l’étude
expérimentale, ne permet pas.
L’étude clinique comporte une étude sur des sujets sains et lombalgiques. Ce pas-
sage de sujets sains à lombalgiques a permis d’étudier le lien entre le soulagement de la
douleur et le mode d’action des ceintures. Les résultats de l’étude sur des sujets lom-
balgiques ont également permis de constater que ces dits sujets lombalgiques préfèrent
avoir un niveau de bien-être plus faible imposé par un serrage plus important afin de
ressentir un plus grand soulagement de la douleur.
Les résultats obtenus suivant les méthodes d’évaluation semblent diverger sur un
point : l’influence de la hauteur des ceintures. D’après l’étude clinique, la hauteur n’a
pas d’influence significative sur la pression moyenne et les déformations moyennes,
tandis que l’étude numérique montre une influence importante de la hauteur sur le
soulagement de la douleur. Deux ceintures de hauteur différentes appliquent une
pression moyenne identique. Par contre, la hauteur de la ceinture a une influence sur
la zone d’application de la pression, ce qui engendre une différence significative de
variation des pressions abdominales et intradiscales, et de la lordose.
Les études clinique et expérimentale sont cohérentes en ce qui concerne les dif-
férences entre les ceintures. D’après l’étude clinique, les ceintures de soutien lombaire
appliquent des pressions moyennes qui n’ont pas de différence statistiquement signi-
ficative. Ces mêmes ceintures ont, d’après l’étude numérique, des rigidités proches. Un
lien entre la pression moyenne appliquée et la rigidité de la ceinture existe. Cependant,
d’après l’étude numérique, les types de ceintures de soutien lombaire ont une influence
sur la variation des pressions et la lordose.
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Les ceintures de soutien lombaire
Mode d’action
Les ceintures de soutien lombaire sont composées principalement de tissus et de
baleines. Les propriétés mécaniques des tissus permettent de déterminer les propriétés
mécaniques des ceintures dans leur ensemble. Lorsque la ceinture est serrée, la tension
linéique de la ceinture permet d’appliquer une pression sur le tronc. L’application de
cette pression fait varier la pression abdominale, ce qui engendre une modification de la
posture et une variation de la pression intradiscale. Ces deux variables semblent être
des paramètres déterminants dans l’action mécanique potentielle sur la douleur et la
posture.
Le mode d’action des ceintures est déterminé par les distributions de pression
appliquée par la ceinture et de sa déformation exx. Chaque côté doit être étudié pour
comprendre l’action globale de la ceinture. Par exemple, au serrage, un déséquilibre
entre le côté droit, côté de serrage, et le côté gauche apparaît. L’équilibre est parfois
obtenu avec le mouvement du tronc du sujet.
Comparaison des ceintures
La différenciation des ceintures est principalement réalisée par la diminution de la
douleur qu’elles engendrent. Une ceinture avec une sangle de rappel engendre une plus
grande diminution de la douleur qu’un autre modèle. Pour autant, aucune conclusion
n’est possible en termes de bien-être ressenti pour comparer les ceintures.
Les ceintures sont également différentes de par la pression qu’elles appliquent sur
le dos du sujet. Ceci est dû au fait que les baleines présentes sur le dos sont les seuls
éléments appliquant une pression sur le dos. Leur implantation joue donc un rôle
important sur le mode d’action des ceintures. Malheureusement, cet élément n’a pu être
pris en compte dans la modélisation de la ceinture lors de l’étude numérique.
Finalement, les ceintures de soutien lombaire sont différentes en termes de potentiels
technologiques. La ceinture Lombacross Activity R© offre une possibilité d’un serrage
deux à trois fois plus important que les autres ceintures et donc une plus forte pression
appliquée. Les ceintures LombaSkin R©sont plus légères, ce qui les rend, semble-t-il, plus
facilement acceptées par les patients.
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Conclusion générale
Synthèse générale
Ce projet de thèse a consisté en la réalisation de trois types d’études dans le but
d’évaluer les ceintures de soutien lombaire dans le cadre de la lombalgie chronique.
Ces méthodes d’évaluation furent complémentaires ; elles ont permis d’améliorer la
compréhension du mode d’action mécanique de ces orthèses. Un des éléments important
connu de l’action des ceintures est l’application d’une pression liée aux caractéristiques
mécaniques des tissus la composant. Cette pression appliquée fait varier la pression
abdominale, qui peut modifier la posture et diminuer la pression intradiscale et, par
conséquent, contribuer à la diminution de la douleur.
Les paramètres influençant l’action des ceintures de soutien lombaire sur le tronc
sont le serrage de la ceinture et la morphologie du sujet. La hauteur des ceintures n’a
pas d’influence sur la pression moyenne appliquée, mais en a une sur la modification
de la posture et la variation des pressions abdominales et intradiscales. Le genre du
sujet, l’âge et la musculature n’ont pas d’influence significative sur le mode d’action des
ceintures de soutien lombaire.
Perspectives
A court terme
A court terme, la mesure de la déformation pourrait être améliorée à l’aide de deux
développements supplémentaires. Le premier consiste en l’utilisation d’une caméra à
haute fréquence d’images. En effet, il est actuellement parfois difficile pour un sujet
lombalgique de rester immobile plus d’une seconde. Le mouvement des sujets entraîne
des biais dans la mesure des déformations de la ceinture. L’utilisation de ce type de
caméra permettrait d’accélérer la mesure et donc d’éviter le mouvement du sujet. Le
deuxième développement consiste en l’utilisation d’un système multi-caméras. Ce
système permettrait une mesure simultanée des quatre côtés du tronc, ce qui éviterait
les erreurs de mesure dues aux serrages répétés de la ceinture et accélérerait la durée
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d’exécution du protocole.
D’un point de vue numérique, le champ de pression appliqué afin de modéliser la
ceinture pourrait devenir plus réaliste. Pour cela, deux éléments pourraient dès lors être
pris en compte dans le champ de pression : la présence des baleines et l’asymétrie au
serrage entre le côté droit et gauche. Pour tenir compte de la présence des baleines sur
le dos, le champ de pression pourrait être nul au centre du dos et contenir uniquement
des zones de plus fortes pressions correspondant aux extrémités ou à l’ensemble de la
surface des baleines. Pour tenir compte de l’asymétrie entre les deux côtés, la pression
pourrait être calculée par la loi de Laplace et divisée par deux du côté gauche du tronc.
A long terme
Cette étude n’a pas permis de faire le lien directement entre l’étude clinique et l’étude
numérique. Il pourrait être envisagé, à partir des données cliniques, de simuler pour
chaque patient l’effet des ceintures sur les structures internes de leur tronc. A partir
des surfaces du tronc obtenues au cours de l’étude clinique et de deux radiographies,
il serait possible de construire le modèle du tronc d’un patient. La ceinture serait
modélisée par les champs de pression mesurés sur celui-ci. Les deux avantages notoires
de cette méthodologie seraient d’un côté de permettre d’étudier l’impact des ceintures
sur les pressions abdominale et intradiscale, et la posture pour un sujet donné ; et d’un
autre côté d’être plus réaliste quant à la morphologie du tronc modélisé. A l’aide d’un
critère sur la modification de la posture ou de la pression intradiscale souhaitée, il serait
également possible de déduire pour un sujet donné le champ de pression optimum afin
de diminuer au mieux la douleur.
A partir du modèle numérique du tronc, il serait également envisageable de modéli-
ser l’architecture de la ceinture par des structures solides afin de déterminer l’influence
de cette architecture sur les variations de pressions abdominale et intradiscale, ainsi que
sur la posture, permettant par là même d’évaluer la diminution de la douleur. Aussi, la
connaissance des impacts de l’architecture des ceintures permettra de développer un
modèle d’optimisation de la conception des ceintures. Ce modèle pourrait devenir un
outil d’aide à la création de futurs modèles de ceintures. Cette conception pourra être
adaptée spécifiquement à des cas particuliers de morphologies, comme, par exemple,
pour des sujets obèses.
Enfin, la démarche développée au cours de ce projet de thèse pourrait être utilisée
pour la caractérisation mécanique d’autres orthèses composées de tissus ou rigides.
La mesure de champ de pression devra cependant être adaptée, car elle n’est pas
possible sur des surfaces trop courbées. Par exemple, la mesure de pression pourra être
ponctuelle. Si les orthèses sont rigides, l’utilisation de la Loi de Laplace ne sera pas
possible. Ces orthèses rigides devront être simulées par un champ de pression mesuré
ou par des structures solides dans le modèle.
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A Compléments de la revue de la
littérature
Cette annexe comporte quatre tableaux permettant de lister des études en complément à l’état de
l’art. Le premier tableau fait une liste non-exhaustive des traitements possibles de la lombalgie.
Le premier tableau comprend des études portant sur les tests de performance des capteurs de
pression. Le deuxième tableau liste des études utilisant ces capteurs de pression. Enfin, le dernier
tableau est un état de la littérature des études mesurant les propriétés mécaniques des tissus
mous.
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Les traitements de la lombalgie
Table A.1 – Liste non exhaustive des traitements possibles de la lombalgie
Traitements Préconisation Références
Orthèse lombaire souple Lombalgie aigüe Calmels et al. (2009)
Ceinture lombaire Lombalgie subaigüe Bertin et al. (2007)
Ceinture lombaire avec
stimulation électrique
Lombalgie subaigüe et
chronique
Popovic et al. (2009)
Livret d’informations
Lombalgie subaigüe et
chronique
Coudeyre et al. (2006)
Kinésithérapie Lombalgie chronique Calmels et al. (2004)
Manipulations
rachidiennes
Lombalgie chronique
Maigne and Vautravers
(2003); Mohseni-Bandpei
et al. (2006)
Massage Lombalgie chronique Poiraudeau et al. (2001)
Physiothérapie Lombalgie chronique Poiraudeau et al. (2001)
Restauration fonctionnelle Lombalgie chronique
Beaudreuil et al. (2010);
Bouton et al. (2008);
Donskoff (2011)
Auto-rééducation Lombalgie chronique Ben Salah Frih et al. (2009)
Reconditionnement à
l’effort
Lombalgie chronique
Bontoux et al. (2009);
Casso et al. (2004);
Poiraudeau et al. (2001);
Verfaille et al. (2005)
Réentrainement à l’effort Lombalgie chronique Véron et al. (2008)
Programmes d’exercice Lombalgie chronique Donskoff (2011)
Rééducation du dos Lombalgie chronique Poiraudeau et al. (2001)
Suivi psychologique Lombalgie chronique Duplan et al. (2001)
Musicothérapie Lombalgie chronique Guétin et al. (2005)
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Thérapies cognitives et
comportementales
Lombalgie chronique
Laroche and Jammet
(2011)
Ultrasons Lombalgie chronique
Mohseni-Bandpei et al.
(2006)
Ecole du dos (programme
éducatif sur le dos
Lombalgie chronique
Donskoff (2011);
Poiraudeau et al. (2001)
Corset rigide Lombalgie chronique
Phaner et al. (2009);
Schroeder et al. (1982);
Willner (1985, 1990)
Corset souple lombaire Tout type de lombalgie
Munoz et al. (2010); Toda
(2002); Vogt et al. (2000)
Supports lombaires Tout type de lombalgie
Jellema et al. (2002);
Roelofs et al. (2010, 2007);
Schroeder et al. (1982);
Valle-Jones et al. (1992)
Traitements
médicamenteux
(antalgique, analgésique,
myorelaxant,
antidépresseurs,
glucocortidoïdes)
Tout type de lombalgie
Moris (2010); Morlion
(2010); Rozenberg (2001,
2010)
Masso-kinésithérapie Tout type de lombalgie Revel and Nys (1997)
Pilates Tout type de lombalgie Posadzki et al. (2011)
Thermothérapie
enveloppante
Phase précoce de la
lombalgie
French et al. (2007)
Les capteurs de pression
Le tableau A.2 liste les études trouvées réalisant des tests de performance sur les
capteurs de pression. Le tableau A.3 comprend l’ensemble des études identifiées utilisant
les capteurs de pression dans le domaine médical.
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Table A.2 – Tests de performance des matrices de pression
Capteurs d’étude Tests réalisés Références
Talley pressure monitor
(pneumatique)
Répétabilité, erreur de mesure,
effet de la courbue, effet de
l’étirement des capteurs
Gyi et al. (1998)
Flexiforce de Tekscan
(résistif)
Dérive, répétabilité, linéarité,
hystérésis, effet de la courbure
Ferguson-Pell et al.
(2000)
Rincoe SFS (résistif) et
F-Socket system
(résistif)
Erreur de mesure, hystérésis,
dérive, effet de courbure, effet
du vieillissement des capteurs
Polliack et al. (2000)
FSA (résistif), X-Sensor
(capacitif), Tekscan
(résistif) et Novel
(capacitif)
Linéarité, erreur de mesure,
hystérésis, influence de la
surface
Hochmann et al. (2001)
FSA (résistif), Lück
(résistif), X-Sensor
(capacitif)
Erreur de mesure Völker et al. (2006)
Pliance X-System de
Novel (capacitif)
Linéarité, répétabilité, influence
des mesures sur la peau
Lai and Li-Tsang (2009)
Salzmann
(electropneumatique),
Talley
(électropneumatique) et
Kikuhime
(pneumatique)
Linéarité, erreur de mesure,
répétabilité, effet de courbure
Flaud et al. (2010)
Nouveau capteur
(capacitif), Flexiforce de
Tekscan (résistif) et
Pressure profiles
(capacitif)
Erreur de mesure, hystérésis,
dérive
Wheeler et al. (2011)
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Flexiforce de Tekscan
(résistif), Interlink 402
(résistif), Sandia Optical
3D (optique), Sandia
Bubble (pneumatique),
Profiles C500 (capacitif)
Dérive, erreur de mesure en
charge cyclique
Dabling et al. (2012)
Model 4000 de Tekscan
(résistif)
Effet de l’humidité Jansson et al. (2013)
Table A.3 – Utilisation des capteurs de pression dans le domaine médical
Etude Description
Capteurs
utilisés
Références
Sur le confort
Etude de l’inconfort des
fauteuils roulants en
mouvement par la mesure de la
pression d’interface
patient/fauteuil
Verg inv.
(résistif)
Fenety et al.
(2000)
Sur le confort
Prédiction de l’inconfort des
sièges automobiles par la
mesure de la pression d’interface
Pliance system
de Novel
(capacitif)
Porter et al.
(2003)
Sur le confort
Détermination des zones à
risque de douleurs ou de
blessures lors de l’utilisation
d’outils
EMED de
Novel
(capacitif)
Aldien et al.
(2005)
Sur le confort
Mesure de la pression entre la
chaussure et le pied durant une
course afin de comparer deux
types de chaussures
SOSI de
Tekscan
(résistif)
Fourchet et al.
(2007)
Sur le confort
Etude de l’inconfort par la
mesure de la pression d’interface
au niveau de l’occiput, de la
scapula et de la zone sacrée d’un
patient sur une civière
F-Scan system
de Tekscan
(résistif)
Edlich et al.
(2011)
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Sur la
contention/-
compression
Mesure de la pression d’interface
des bandes de contention
Ponctuel
(piezorésistif)
Hafner et al.
(2000)
Sur la
contention/-
compression
Comparaison entre les pressions
d’interface et la rigidité de
bandage de compression in-vitro
et in-vivo
Electropneu-
matique
Partsch et al.
(2006)
Sur la
contention/-
compression
Etude du traitement des
lymphoedèmes par bande de
contention au niveau des jambes
FSA (résistif)
Damstra et al.
(2008)
Sur la
contention/-
compression
Etude de la pression d’interface
exercée par des bas de
contention
X-Pliance de
Novel
(capacitif)
Reich-
Schupke et al.
(2009)
Sur la
contention/-
compression
Comparaison de la pression
d’interface exercée par deux
types de chaussettes utilisées
dans le cas d’amputation de la
jambe
Tekscan
(résistif)
Dumbleton
et al. (2009)
Sur la
contention/-
compression
Evaluation de l’efficacité du
traitement des cicatrices par
compression à l’aide de la
mesure de la pression d’interface
vêtement de compression/peau
Tactilus
(résistif)
Candy et al.
(2010)
Sur la
contention/-
compression
Evaluation de l’influence du
matériau, de la tension
appliquée et de l’épaisseur de la
structure de la bande sur la
pression exercée par cette bande
sur la jambe
Pneumatique
Kumar et al.
(2013)
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Sur la
contention/-
compression
Comparaison de deux
chaussettes de compression
utilisées dans le sport
Salzmann
(electropneu-
matique)
Troynikov
et al. (2013)
En orthopédie
Mesure de la pression
d’interface d’un corset
PEDAR de
Novel
(capacitif)
van den Hout
et al. (2002)
En orthopédie
Mesure de la pression à
l’interface tronc corset dans le
cas de patients scoliotiques
in-vivo
Verg inv.
(résistif)
Aubin et al.
(2007)
Sur les
problèmes
d’escarres
Comparaison par la mesure de
la pression d’interface de quatre
matelas d’air afin d’éviter les
escarres
Oxford
Pressure
Monitor 2 de
Talley
(électropneu-
matique
Rithalia and
Gonsalkorale
(1998)
Sur les
problèmes
d’escarres
Etude de la posture assise par la
mesure de pression d’interface
support / patients pour des
enfants paraplégiques et sains
QAPad de
Andrea
Medical In-
strumentation
Ltd (électrop-
neumatiques)
Vaisbuch
(2000)
Sur les
problèmes
d’escarres
Evaluation de supports cliniques
par la mesure de la pression
d’interface (matelas, parties de
lits, surface de table, . . . )
Piezorésistif
Shelton and
Lott (2003)
Sur les
problèmes
d’escarres
Etude de la pression d’interface
patient / fauteuils roulants en
phase de propulsion
Tekscan
(résistifs)
Tam et al.
(2003)
Sur les
problèmes
d’escarres
Etude du gonflement idéal d’un
coussin anti ulcères ajouté à un
fauteuil roulant
CONFORMat
de Tekscan
(résistifs)
Hamanami
et al. (2004)
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Sur les
problèmes
d’escarres
Etude de l’effet d’impulsion
électrique dans les muscles sur
la pression d’interface patients /
fauteuil roulant
Pneumatique
van Londen
et al. (2008)
Sur les
problèmes
d’escarres
Mesure de la variation de la
pression d’interface en position
assise avec le temps jumelée à
une mesure de l’oxygénation des
tissus sous-cutanés
Kikuhime
(pneuma-
tique)
Reenalda et al.
(2009)
Sur les
problèmes
d’escarres
Développement d’une méthode
pour prévenir les escarres à
l’aide de la position de la
personne obtenue par la pression
appliquée sur la surface d’étude
FSA
(piezorésistif)
Yousefi et al.
(2011)
Sur les
problèmes
d’escarres
Etude de l’effet de stimulation
électrique fonctionnelle afin
d’éviter les escarres pour des
personnes en fauteuil roulant
FSA
(piezorésistif)
Dolbow et al.
(2013)
Sur les
problèmes
d’escarres
Comparaison de différents
matelas par la mesure de la
pression appliquée par ces
matelas sur les sujets
mFlex
(piezorésistif)
Zhou et al.
(2014)
Autres
Etude du lien entre l’activité
musculaire et la pression
d’interface pour les amputés
transfemoral
Novel
(capacitif)
Hong and
Mun (2005)
Autres
Mesure de la pression exercée
par des sutures du tendon
Pneumatique
Brassart et al.
(2008)
Autres
Etude de la pression exercée par
deux différentes interfaces entre
une prothèse et la jambe
F-Socket
transducer de
Tekscan
(résistifs)
Ali et al. (2013)
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La mesure des propriétés mécaniques des tissus mous
Table A.4 – Liste non exhaustive d’études permettant la détermination des propriétés
mécaniques de tissus mous
Type de
technique
Méthode
Tissus vivants
d’étude
Références
Ex-vivo
Tests mécaniques : tension
uniaxial avec chargement
statique ou cyclique
Vagin, vessie,
rectum
Rubod et al.
(2012)
Ex-vivo Test d’indentation Rate, foie
Carter et al.
(2001)
In-vivo
invasive
Test d’indentation lors de
chirurgie ouverte de l’abdomen
Foie
Carter et al.
(2001)
In-vivo
invasive
Test d’indentation et d’extension
lors de chirurgie
Tissus
abdominaux
Brouwer et al.
(2001)
In-vivo
invasive
Application d’effort sous forme
de rampe ou cyclique
Œsophage et
foie
Tay et al.
(2002)
In-vivo
non-invasive
Indentation par ultrasons
En développe-
ment dans
l’étude
Han et al.
(2003); Zheng
and Mak
(1996)
In-vivo
non-invasive
Elastographie par résonnance
magnétique
Tout tissu de
surface
accessible
Manduca et al.
(2001)
In-vivo
non-invasive
IRM quantitatif
Disques inter-
vertébraux
Perie et al.
(2006)
In-vivo
minimalement
invasive
Insertion d’un laparoscope avec
capteur de déformation
Foie
Brown et al.
(2003); Rosen
et al. (1999)
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In-vivo
minimalement
invasive
Insertion d’un robot permettant
de réaliser une indentation
Foie
Ottensmeyer
(2001)
In-vivo
minimalement
invasive
Insertion d’un robot commercial
réalisant des tests d’indentation
Foie
Tay et al.
(2002)
In-vivo
minimalement
invasive
Insertion d’un système
permettant de réaliser une
résonnance en torsion
(uniquement réalisée in vitro et
en développement in vivo)
Foie
Valtorta and
Mazza (2005)
Par méthode
inverse
Expérience d’inspiration de tissu
couplé avec un modèle par
éléments finis
Utérus
Kauer et al.
(2002)
Par méthode
inverse
Test d’indentation jumelé à un
modèle par éléments finis
Foie
Hu and Desai
(2004)
Par méthode
inverse
Test d’indentation jumelé avec
un modèle par éléments finis
Sein
Samani and
Plewes (2004)
Par méthode
inverse
Test d’indentation avec des
grandes déformations jumelé à
un modèle par éléments finis
Sein
Liu et al.
(2004)
Par méthode
inverse
Test d’indentation jumelé à un
modèle par éléments finis
Foie
Samur et al.
(2007)
Par méthode
inverse
Test d’indentation et mesure
d’épaisseur par ultrasons couplé
à un modèle par éléments finis
Peau et tissu
adipeux
Iivarinen et al.
(2011)
Par méthode
inverse
Utilisation d’un indenteur sur
bras articulé jumelé à un modèle
par éléments finis
Différents
tissus externes
Koo et al.
(2011)
Par méthode
inverse
Images endoscopiques jumelées
à un modèle par éléments finis
En test
Schwenninger
et al. (2011)
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Par méthode
inverse
Test d’indentation jumelé avec
un modèle par éléments finis
Reins
Sangpradit
et al. (2011)
Par méthode
inverse
CT-scan couplé à un modèle par
éléments finis
Tissus mous
de la jambe
Dubuis et al.
(2012)
Par méthode
inverse
Corrélation d’images afin
d’obtenir la déformation jumelé
à un modèle par éléments finis
Tissus des
artères
Badel et al.
(2012)
Par méthode
inverse
Images IRM couplées à un
modèle par éléments finis
Plaques
d’artériosclérose
Franquet et al.
(2012)
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B Validation de la mesure des défor-
mations
Cette annexe comporte une courte étude permettant de valider la mesure de la déformation par
le système optique sur une surface courbe. Cette validation a été faite à l’aide de la déformation
connu d’un tissu sur un cylindre en Teflon R© afin d’éviter les frottements.
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B.1 Introduction
La mesure de déformation est réalisée à l’aide du couplage de la projection de forme
et de la corrélation d’images. Ces deux méthodes sont décrites en détail dans le chapitre
5. Cette annexe présente une méthode permettant de valider cette mesure sur des
surfaces courbes.
B.2 Méthodologie
La mesure des déformations sur une surface courbe a été validée à l’aide d’une
expérience réalisée sur une bande de tissu posée sur un cylindre en Teflon R©. Cette
bande de tissu a des propriétés mécaniques connues, ce qui a permis de lui appliquer
une déformation de 5% et de 10% en la soumettant à des poids. L’état de référence lors
de cet essai est donc la bande de tissu posée sur le cylindre et l’état déformé, la bande de
tissu posée sur le cylindre soumis à des poids de chaque côté du cylindre. La mesure
pour une déformation à 5% et à 10% a été répétée cinq fois. L’essai est représenté sur la
figure B.1.
Figure B.1 – Illustration de l’essai permettant la validation de la mesure de la déformation
sur des surfaces courbes
B.3 Résultats
La figure B.2 représente les deux courbes obtenues pour la déformation de la bande
dans le cas d’une déformation de 5% et de 10%.
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Annexe B. Validation de la mesure des déformations
Figure B.2 – Déformation mesurée le long de la bande de tissu : a. pour une déformation
de 5% et b. pour une déformation de 10%
B.4 Discussion
En ce qui concerne la mesure de déformation, les résultats sur l’essai du cylindre
permettent de conclure que cette mesure est acceptable. La déformation mesurée est
proche de celle appliquée. L’erreur est de moins de 10% pour toutes les mesures
effectuées.
On constate cependant que la déformation mesurée est plus faible au centre de la
bande de tissu qu’aux bords de celle-ci. Cette différence de déformation du tissu est
attribuée à un phénomène de frottement. Les résultats de cet essai présentent de fortes
oscillations de déformation. Ceci provient de la structure même du tissu qui a tendance
à se déformer périodiquement dans le sens de la longueur.
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C Complément à l’étude numérique :
Etude des conditions aux limites
Cette annexe comporte une étude complémentaire à l’étude numérique. Elle consiste en l’analyse
de l’effet des conditions aux limites sur les résultats du port de la ceinture dans le modèle
numérique simplifié du tronc présenté dans le chapitre 6. Sept cas de conditions aux limites sont
simulés afin de déterminer les meilleures conditions aux limites à utiliser dans la suite de l’étude.
Cette étude est une étude préliminaire et devrait être approfondie.
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Le modèle simplifié décrit au chapitre 6 comprend uniquement le tronc du sujet. Il
est donc nécessaire d’appliquer des conditions aux limites afin de tenir compte de la
présence de la tête, des membres supérieurs et inférieurs. L’objectif de cette étude est de
déterminer les meilleures conditions aux limites afin que le mouvement du tronc soit le
plus réaliste possible lors du port de la ceinture de soutien lombaire.
C.2 Méthodologie
Pour répondre à l’objectif, sept cas de conditions aux limites ont été testés. Ces
différents cas sont résumés dans le tableau C.1. Le plateau supérieur correspond à
la zone sur laquelle la tête et les membres supérieurs reposent. Le plateau inférieur
correspond à la zone sur laquelle le tronc repose sur les membres inférieurs.
Table C.1 – Sept cas de conditions aux limites
Cas Plateau supérieur Plateau inférieur
1 Encastré –
2 Encastré Encastré
3
Translations dans le plan
transverse bloquées
Translation verticale
bloquée
4
Translations dans le plan
transverse bloquées
Seule la rotation suivant
l’axe passant par le centre
des crêtes iliaques possible
5
Translations dans le plan
transverse bloquées
Translations dans le plan
sagittal bloquées
6
Translations dans le plan
transverse bloquées
Encastré
7 – Encastré
Ces conditions aux limites ont été choisies afin de reproduire le mouvement phy-
siologique possible du tronc lors du port de la ceinture. Pour chaque cas, le port de la
ceinture lombaire la plus rigide de hauteur 26 cm a été simulé.
C.3 Résultats
Les résultats des simulations pour les différents cas en terme de déplacement U sont
représentés sur la figure C.1.
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C.4 Discussion et conclusion
Les résultats montrent que le déplacement du tronc varie suivant les conditions aux
limites appliquées sur les plateaux supérieur ou inférieur du tronc. Il est donc nécessaire
de choisir les conditions aux limites permettant un mouvement du tronc le plus réaliste
possible.
Il est supposé que, par la présence des membres inférieurs, le tronc ne peut effectuer
de grandes translations sur sa partie inférieur, mais peut réaliser un mouvement de
rotation autour de l’axe formé par le centre des deux crêtes iliaques. Le haut du tronc
peut effectuer un mouvement de translation vers le haut, mais très faiblement d’avant
en arrière ou sur les côtés.
Les cas de conditions aux limites 1, 3 et 7 engendrent un déplacement trop important
du haut ou du bas du tronc. Le cas 2 ne permet pas du tout au haut ou bas du tronc de
bouger, ce qui est peu probable. Enfin les cas de conditions aux limites 5 et 6 permettent
un mouvement important du haut du tronc alors que le bas du tronc ne peut se déplacer,
ce qui est là encore, éloigné de la réalité lors du port d’une ceinture. Il a donc été choisi
d’appliquer le cas 4 de conditions aux limites pour le reste de l’étude présenté dans le
chapitre 6.
En effet, ce cas permet au tronc de translater vers le haut lors du port de la ceinture
sans créer de déséquilibre sur les côtés ou d’avant en arrière. Ce cas permet également
une rotation du bassin suivant l’axe passant par les deux crêtes iliaques. Ce cas de
conditions aux limites semble, en outre, ne pas avoir une influence importante sur la
zone d’étude dans le modèle.
Néanmoins, une étude plus approfondie des conditions aux limites seraient néces-
saire afin de poser des critères numériques permettant de choisir précisément le cas de
conditions aux limites le plus adéquates aux études réalisées à l’aide de ce modèle du
tronc.
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Abstract : 
 
Low back pain is a pain felt in the lumbar region of the spine. Lumbar orthotics might 
be used to relieve this pain. Efficacy of lumbar orthotics was proved, but mechanical effects 
remain unclear. Aim of this project if to analyze these mechanical effects for lumbar belts, a 
specific lumbar orthotic. 
In relation with clinicians and manufacturer, three different approaches were 
developed. First, experimental approach permits to determine mechanical properties of 
lumbar belts and to evaluate applied pressure related to these mechanical properties. Second, 
applied pressure by lumbar belts was measured using a clinical approach. This pressure has 
been related to the decrease in pain, to the wellbeing felt, to the modification of posture and 
to the lumbar belts strain. Third, numerical approach was used to demonstrate the influential 
parameters on pain relief. 
One of mechanical effects of lumbar belts, highlighted in this project, is the pressure 
applied on the trunk which causes change in abdominal and intradiscal pressure and posture. 
The applied pressure depends on the mechanical properties of the belts. Results demonstrate 
the importance of mastering the applied pressure and the specificity of the patient on the 
mechanical effects of belts.  
The different approaches are complementary; they are orthotics characterization tools 
that could be used for others orthotics and also helps in the development of new products. 
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Résumé : 
 
 La lombalgie est une douleur de la région lombaire du rachis. Un des moyens 
communément utilisés pour soulager cette douleur est le port d’orthèses lombaires. Bien que 
l’efficacité de ces orthèses soit démontrée, leur mode d’action reste mal connu. L’objectif de 
ce projet est d’analyser ce mode d’action dans le cas de ceintures de soutien lombaire. 
 En lien avec des médecins et un industriel, trois approches ont été mises en œuvre. 
Premièrement, une approche expérimentale a permis de déterminer les propriétés mécaniques 
des ceintures de soutien lombaire et d’évaluer la pression appliquée suivant ces propriétés. 
Secondairement, la pression appliquée par les ceintures a été mesurée par une approche 
clinique. Cette pression a été liée à la diminution de la douleur engendrée par les ceintures, au 
bien-être ressenti, à la modification de la posture et à la déformation de la ceinture. 
Troisièmement, une approche numérique a servi à montrer les paramètres influents sur le 
soulagement de la douleur. 
 Un des modes d’action des ceintures de soutien lombaire, mis en évidence dans ce 
projet, est la pression appliquée sur le tronc qui engendre une variation des pressions 
abdominale et intradiscale, ainsi qu’une modification de la posture. La pression appliquée 
dépend, entre autres, des caractéristiques mécaniques des ceintures. Les résultats mettent en 
évidence l’importance de maitriser cette pression appliquée ainsi que la spécificité du patient 
sur les effets mécaniques des ceintures. 
 Les différentes approches sont complémentaires ; elles sont des moyens de 
caractérisation des orthèses qui pourraient être utilisés pour d’autres orthèses et également 
aider au développement de nouveaux produits. 
